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Einleitung 1 
1 Einleitung 
1.1 Motivation 
Laut einer Studie der Weltgesundheitsorganisation (WHO) leiden weltweit mehr als drei 
Millionen Menschen an der degenerativen Netzhauterkrankung Retinitis Pigmentosa (RP) [1]. In 
den westlichen Ländern sind etwa 5% bis 7% aller neu diagnostizierten Fälle von Blindheit auf 
diese erbliche Erkrankung zurückzuführen, was Retinitis Pigmentosa zu einer der Hauptursachen 
für Blindheit in diesen Ländern macht [2]. Im Verlauf der Krankheit kommt es zu einem 
fortschreitenden Absterben der lichtempfindlichen Zellen in der Netzhaut, wodurch zunächst 
das Gesichtsfeld der betroffenen Personen stark eingeschränkt wird. In den meisten Fällen endet 
der viele Jahre dauernde Degenerationsprozess schließlich mit vollständiger Blindheit. 
Obwohl es in den letzten Jahren große Fortschritte in der Behandlung retinaler Erkrankungen 
gegeben hat und zugleich erhebliche grundlagenwissenschaftliche Fortschritte im Verständnis 
der Mechanismen degenerativer Netzhauterkrankungen erzielt wurden, ist Retinitis Pigmentosa 
noch immer unheilbar und selbst der Krankheitsverlauf lässt sich mit den heute zur Verfügung 
stehenden Therapiemöglichkeiten nur in wenigen Ausnahmefällen aufhalten. Hoffnungen ruhen 
hier insbesondere auf neuroprotektiven Therapien oder zellbasiertem Gewebeersatz, zum 
Beispiel durch den Einsatz von Stammzellen. Daneben begann in den 1990er Jahren – beflügelt 
durch die Erfolge der Cochleaimplantate – die systematische Entwicklung eines elektronischen 
Netzhautersatzes in Form von retinalen Sehprothesen [3], und mittlerweile können vier 
Forschergruppen, drei davon aus Deutschland, erste Erfolge im Rahmen von Humanstudien 
vorweisen [4-7]. 
Die grundlegende Idee, die Funktion der unbrauchbar gewordenen Netzhaut durch Ankopplung 
eines technischen Systems an das zentrale Nervensystem zu ersetzen, ist dabei nicht neu, denn 
bereits in den 1960er Jahren versuchte man, erblindeten Patienten durch funktionale 
Elektrostimulation des visuellen Kortex einen Teil ihres Sehvermögens zurückzugeben [8-10]. 
Dass bei diesen frühen Versuchen der Kortex als Ziel der Stimulation gewählt wurde, liegt 
insbesondere an seiner relativ guten chirurgischen Zugänglichkeit sowie an seiner großen, für die 
Platzierung der Stimulationselektroden zur Verfügung stehenden Oberfläche. Aus 
neurophysikalischer Sicht ist allerdings die Stimulation der Netzhaut einer Stimulation des Kortex 
immer vorzuziehen, da auf diese Weise die im weiteren Verlauf der Sehbahn stattfindende 
Signalverarbeitung genutzt werden kann und der erzeugte Seheindruck dadurch besser 
vorhersagbar ist. Die Stimulation der Netzhaut mittels implantierter Sehprothesen wurde jedoch 
erst durch die rasante Entwicklung der Mikrosystemtechnik in den letzten zwei Jahrzehnten und 
durch Fortschritte bei den intraokularen Operationstechniken, welche vor allem im Rahmen von 
Kataraktoperationen und Netzhauttransplantationen stetig weiterentwickelt wurden, ermöglicht 
[11, 12]. Parallel zur technischen Entwicklung wurden zudem neue grundlegende Erkenntnisse 
über den Degenerationszustand der Netzhaut gewonnen. So weiß man mittlerweile, dass bei RP 
trotz der abgestorbenen Fotorezeptoren große Teile der neuronalen Netzhaut erhalten bleiben 
[13, 14] und sich durch elektrische Stimulation der verbliebenen Zellen Seheindrücke bei den 
Patienten auslösen lassen [15]. 
2 Einleitung 
Ungeachtet der erzielten Fortschritte sind noch zahlreiche ingenieursbezogene Probleme auf 
dem Gebiet der Netzhautimplantate ungelöst und viele biologische, neurophysikalische und 
bioingenieurstechnische Fragestellungen unbeantwortet [16]. Ursache hierfür sind vor allem die 
langen Entwicklungszeiten retinaler Implantatsysteme, die sich unter anderem aus den hohen 
technischen Anforderungen, insbesondere dem hohen Miniaturisierungsgrad, ergeben. Letzterer 
wird im Vergleich mit anderen Stimulationssystemen deutlich, denn im Gegensatz zu 
Herzschrittmachern, Defibrillatoren, Systemen zur Tiefenhirn- und Vagusnervstimulation, 
Cochleaimplantaten und kortikalen Sehprothesen [17], welche Elektroden in der Größenordnung 
von Millimetern verwenden, basieren Retinaimplantate auf Stimulationselektroden in der 
Größenordnung von Mikrometern. Hinzu kommt, dass das visuelle System das komplizierteste 
Sensorsystem im menschlichen Körper ist [18]. 
1.2 Ziel der Arbeit 
Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Entwicklung einer epiretinalen Sehprothese, welche als 
erstes System dieser Art vollständig in den Augapfel implantiert werden kann und somit ohne 
eine mechanisch störende und aus medizinischer Sicht risikoreiche Kabelverbindung durch die 
Sklera auskommt. Zur Umsetzung dieses Konzeptes ist eine drahtlose Daten- und 
Energieübertragung zwischen den extrakorporalen Systemkomponenten und dem Implantat 
erforderlich. Da diese wegen der bereits vorhandenen integrierten Empfangselektronik über 
eine induktive Funkstrecke realisiert werden muss, liegt einer der Hauptaspekte beim 
Implantatdesign in der Berechnung und Dimensionierung der mikrosystemtechnisch 
herzustellenden Empfangsspule. Darüber hinaus gilt es, die zur elektrischen Stimulation der 
Netzhaut benötigten Mikroelektroden bezüglich niedriger Stimulationsschwellenwerte und 
langer Lebensdauer zu optimieren. Die erstgenannte Forderung soll dabei durch eine 
dreidimensionale Formgebung der Stimulationselektroden und somit über einen möglichst 
geringen Abstand zu den retinalen Zielneuronen erreicht werden, die zweite Forderung über 
eine elektrochemisch aktive Beschichtung der Elektrodenoberfläche, mittels welcher die 
Ladungstransferkapazität maximiert wird. Damit die vollständige Implantierbarkeit möglich wird, 
muss das zu entwickelnde Implantat in erster Linie sehr leicht und extrem flexibel, gleichzeitig 
aber auch mechanisch stabil sein. Die Herstellung erfolgt aus diesem Grund in Dünnfilmtechnik, 
wobei als Trägermaterialien hochstrapazierfähige Polymere eingesetzt werden. Um die für einen 
Humanversuch erforderliche Zulassung zum Medizinprodukt zu erhalten, müssen das Design 
sowie die Fertigung des Retinaimplantates zudem unter Berücksichtigung von 
Bioverträglichkeits- und Biostabilitätskriterien erfolgen. 
Nach erfolgreicher Herstellung ist neben in-vitro Zytotoxizitätstests und einer Reihe von 
Tierversuchen auch eine klinische Studie mit blinden RP Patienten vorgesehen. Dabei sollen 
unter anderem die Machbarkeit der Implantations- und Explantationschirurgie sowie die 
Verträglichkeit des Implantates nachgewiesen werden. Das primäre Ziel dieser Studie ist aber die 
Auslösung visueller Wahrnehmungen durch elektrische Stimulation der Netzhaut. 
 
Grundlagen 3 
2 Grundlagen 
2.1 Retina 
Die Netzhaut (Retina) des Menschen bedeckt mit etwa 72% den größten Teil der Innenfläche des 
Augapfels [19]. Sie ist Bestandteil des zentralen Nervensystems und besteht aus mehreren 
Schichten, in denen sich unter anderem die Zellkörper der Nervenzellen und die zugehörigen 
synaptischen Verbindungen befinden. An ihrer Innenseite grenzt sie mit der inneren 
Grenzmembran an den Glaskörper und an ihrer Außenseite ist sie über die Bruch-Membran mit 
der Aderhaut (Chorioidea) verbunden. In Abbildung 2.1 sind die verschiedenen Zellschichten und 
die zugehörigen Zelltypen dargestellt. Das durch die Linse ins Auge einfallende Licht würde in 
dieser Zeichnung von unten auf die Netzhaut treffen. Es muss daher zunächst eine ganze Reihe 
von Zellschichten passieren, bevor es zu den lichtsensitiven Fortsätzen der Fotorezeptorzellen 
gelangt. 
 
RPE:  retinales Pigmentepithel 
OS:  Außensegmente Fotorezeptorzellen 
IS:  Innensegmente Fotorezeptorzellen 
ONL:  äußere Körnerschicht 
OPL:  äußere plexiforme Schicht 
INL:  innere Körnerschicht 
IPL:  innere plexiforme Schicht 
GC:  Ganglienzellschicht 
NFL: Nervenfaserschicht 
BM:  Bruch-Membran 
P:  Pigmentepithelzelle 
R:  Stäbchen 
C:  Zapfen 
◄ 1: äußere Grenzmembran 
H:  Horizontalzelle 
B:  Bipolarzelle 
M:  Müller-Zelle 
A:  Amakrinzelle 
G:  Ganglienzelle 
Ax:  Axon 
◄ 2 innere Grenzmembrn 
 
Abbildung 2.1: Schichten und Zelltypen der Retina [Ursprüngliche Quelle: Peter Hartmann, 
Wikimedia Commons, lizenziert unter GNU-Lizenz für freie Dokumentation, 
URL: http://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/e/ed/Retina.jpg].
(Schichtdicken: ONL ≈ 40 µm, OPL ≈ 20 µm, INL ≈ 30 µm, IPL ≈ 50 - 70 µm, GCL ≈
20 - 30 µm, NFL ≈ 20 - 30 µm) 
4 Grundlagen 
2.1.1 Zellschichten und Zelltypen 
Die menschliche Retina enthält ca. 6,4 Millionen Zapfen, verantwortlich für das photopische 
Farbsehen bei Tag, und ca. 110 bis 125 Millionen Stäbchen, verantwortlich für das skotopische 
Sehen bei geringer Helligkeit [20]. Die Zellkerne der Fotorezeptoren befinden sich in der äußeren 
Körnerschicht (ONL), ihre Innensegmente und die lichtempfindlichen Außensegmente erstrecken 
sich von der äußeren Grenzmembran (Membrane Limitans Externa) bis hin zum retinalen 
Pigmentepithelium (RPE). Auf jede Pigmentepithelzelle kommen dabei bis zu 30 
Fotorezeptorzellen [21]. Die Außensegmente der Fotorezeptoren sind nicht fest mit den 
Pigmentzellen verbunden, sondern haften, wie auch die Pigmentzellen untereinander, nur 
aufgrund von Adhäsion. Die Axone der Fotorezeptoren enden in der äußeren plexiformen 
Schicht (OPL), wo sich die Synapsen mit den Dendriten der Horizontal- und Bipolarzellen 
befinden. Die Horizontalzellen sorgen dabei für eine Verschaltung der Fotorezeptoren 
untereinander, wohingegen die Bipolarzellen für die Reizweiterleitung zu den Ganglien- und 
Amakrinzellen zuständig sind. Die Zellkörper der Horizontal- und Bipolarzellen befinden sich 
zusammen mit den Zellkörpern der Amakrin- und Glia- bzw. Müllerzellen in der inneren 
Körnerschicht (INL), die Synapsen zwischen Bipolar-, Amakrin- und Ganglienzellen liegen in der 
inneren plexiformen Schicht (IPL). Die Amakrinzellen sind dabei ähnlich wie die Horizontaltzellen 
in der OPL für eine Querverschaltung zuständig. Bei den Bipolarzellen kann vereinfacht zwischen 
Stäbchen-Bipolarzellen sowie zwischen ON-Zapfen- und OFF-Zapfen-Bipolarzellen unterschieden 
werden. Die ca. 800.000 bis 1.000.000 Axone [22] der Ganglienzellen bilden schließlich die 
Nervenfaserschicht und verlassen an der Papille in Form des Sehnervs den Augapfel. Die 
Ausläufer der Müllerzellen reichen von der inneren Grenzmembran, die sich an der Innenseite 
der Nervenfaserschicht befindet und größtenteils aus den Basalmembranen der Müllerzellen 
besteht, bis hin zur äußeren Grenzmembran. Dabei hüllen sie die übrigen Zellen der Retina ein 
und fungieren als Stützzellen, welche die Retina zusammenhalten.  
2.1.2 Signalweiterleitung 
Grundsätzlich sind bei fehlendem Lichteinfall sowohl Stäbchen als auch Zapfen leicht 
depolarisiert, d.h. ihr Membranpotenzial liegt mit etwa -40 mV leicht oberhalb des 
Ruhepotenzials von gut -65 mV. Sie schütten in diesem Zustand deshalb kontinuierlich 
Botenstoffe aus. Auf Lichteinfall reagieren die Zellen mit einer Hyperpolarisation, d.h. ihr 
Membranpotenzial sinkt je nach einfallender Lichtstärke mehr oder weniger stark ab und 
infolgedessen werden entsprechend weniger Botenstoffe ausgeschüttet. Diese Reduzierung der 
Botenstoffmenge, welche einem invertierten Signal gleichkommt, kann auf die in der Signalfolge 
nachgeschalteten Bipolarzellen entweder eine erregende oder eine hemmende Wirkung haben, 
weshalb man zwischen zwei Arten von Bipolarzellen unterscheidet. Die ON-Bipolarzelle reagiert 
auf eine Botenstoffverringerung und damit auf erhöhten Lichteinfall mit einer Depolarisation. 
Die OFF-Bipolarzelle reagiert entsprechend invertiert und hyperpolarisiert bei erhöhtem 
Lichteinfall [23]. 
Bei der Signalweiterleitung innerhalb der Retina muss zwischen den Signalpfaden der Stäbchen 
und denen der Zapfen unterschieden werden. Zapfen geben ihr Signal in der Regel gleichzeitig 
an eine ON- und eine OFF-Bipolarzelle weiter, welche das Signal ihrerseits direkt an eine 
Ganglienzelle weitergibt. Bei mittlerer Helligkeit ergeben sich daraus zwei Signalpfade, von 
Grundlagen 5 
denen einer die Information eines erhöhten und der andere die eines verringerten Lichteinfalls 
auf den Zapfen übermittelt. Mit Ausnahme eines sehr kleinen Bereichs im Zentrum der Retina 
laufen die Signale mehrerer Zapfen in einer Bipolarzelle zusammen und die Signale mehrerer 
Bipolarzellen werden wiederum in einer Ganglienzelle gebündelt. Diese Bündelung der Signale 
wird als Konvergenz bezeichnet und beträgt bei Zapfen in 4 bis 12 mm Abstand zum Zentrum der 
Retina etwa 3 bis 12. Weiter entfernt vom Zentrum kann die Konvergenz allerdings auch größer 
als 100 sein [24, 25]. 
Der Signalpfad der Stäbchen weist im Vergleich dazu eine deutlich höhere Konvergenz auf, 
welche abhängig von der neuronalen Verschaltung im Bereich von 1500 [26] aber auch im 
Bereich von 75.000 [25] liegen kann. Durch die zum Teil sehr hohe Konvergenz im Signalpfad der 
Stäbchen wird zwar auf der einen Seite die Auflösung stark herabgesetzt, auf der anderen Seite 
aber die Lichtempfindlichkeit extrem erhöht, wodurch das Sehen bei schlechten 
Lichtverhältnissen überhaupt erst möglich wird. Der Hauptunterschied zum Signalpfad der 
Zapfen liegt allerdings darin, dass die Stäbchen-Bipolarzellen, allesamt ON-Bipolare, das Signal 
nicht direkt an die Ganglienzellen sondern zunächst an die Amakrinzellen weiterleiten. Erst von 
hier wird es, z.T. über die Zapfen-Bipolarzellen, an die Ganglienzellen weitergegeben, wobei das 
Signal einer Amakrinzelle dabei auf mehrere Ganglienzellen verteilt wird. Amakrinzellen 
bewirken ebenso wie Horizontalzellen eine komplexe Querverschaltung innerhalb der Retina, 
mittels welcher die Bildinformationen stark vorverarbeitet werden bevor sie zum Gehirn 
gelangen. 
2.1.3 Blutversorgung 
Die Versorgung der Retina erfolgt sowohl von der Außen- als auch von der Innenseite her. Die 
äußeren Netzhautschichten und vor allem die Fotorezeptorzellen werden über die Aderhaut mit 
Nährstoffen versorgt. Die Aderhaut befindet sich zwischen der außen liegenden Lederhaut 
(Sklera) und der innen liegenden Netzhaut und grenzt damit direkt an das RPE. Die übrigen 
Netzhautschichten werden von der Innenseite her über ein Netzwerk aus Kapillaren versorgt, 
welches von der Nervenfaserschicht bis in die äußere plexiforme Schicht (OPL) reicht und durch 
ein feines Geflecht aus Blutgefäßen versorgt wird. Dieses in der Nervenfaser- und 
Ganglienzellschicht verlaufende Adergeflecht wiederum wird über die zentrale Netzhautarterie 
(Arteria Centralis Retinae) versorgt, die zusammen mit dem Sehnerv (Nervus Opticus) im Bereich 
des blinden Flecks (Papille) in das Innere des Augapfels eintritt. Die Papille und die vier 
Hauptäste der zentralen Netzhautarterie sind in Abbildung 2.2 gut zu erkennen. 
2.1.4 Makula und Fovea 
Im Zentrum der Retina, etwa 4 bis 5 mm von der Papille entfernt, befindet sich die auch als 
gelber Fleck bezeichnete Makula (Macula Lutea). Sie hat einen Durchmesser von 3 bis 4 mm und 
ist die Stelle des schärfsten Sehens. Ihre gelbe Färbung entsteht durch das Pigment Lutein, 
welches die Funktion eines UV-Filters erfüllt und somit zum Schutz der Fotorezeptoren beiträgt. 
Im Bereich der Makula ist die mittlere Dichte der Zapfen deutlich höher und die der Stäbchen 
niedriger als in der äußeren Netzhaut. Da Zapfen eine geringere neuronale Konvergenz als 
Stäbchen aufweisen, ist in der Makula auch die Bipolar- und Ganglienzelldichte weitaus höher als 
in weiter außen liegenden Teilen der Retina. 
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Im Zentrum der Makula liegt die Sehgrube (Fovea Centralis). Im Bereich dieser Vertiefung mit 
einem Durchmesser von etwa 1,5 mm befinden sich ca. 200.000 Zapfen und nur noch 
verhältnismäßig wenige Stäbchen. Im innersten Bereich der Fovea befinden sich auf einer Fläche 
mit 400 bis 600 µm Durchmesser, was einem Gesichtsfeld von 1,4 bis 2,1 Grad entspricht, nur 
noch Zapfen in höchster Packungsdichte [22, 27]. Auf jeden Zapfen kommen hier im Mittel eine 
ON- und eine OFF-Bipolarzelle und infolgedessen auch zwei Ganglienzellen [28]. 
2.2 Retinitis Pigmentosa 
Laut einer statistischen Erhebung der Weltgesundheitsorganisation (WHO) aus dem Jahre 1997 
leiden weltweit etwa drei Millionen Menschen an der degenerativen Netzhauterkrankung 
Retinitis Pigmentosa (RP) [1]. Aktuellere Quellen geben eine weltweite Prävalenz (Häufigkeit) 
von 1/4000 [2, 29] bzw. 1/3000 bis 1/7000 [30] an, womit Retinitis Pigmentosa die häufigste 
Form aller erblichen und nicht entzündlichen Netzhauterkrankungen darstellt. Aufgrund der 
Tatsache, dass es sich bei RP nicht um eine Entzündung der Retina handelt, ist ihre offizielle, 
allerdings weitaus weniger geläufige Bezeichnung, Retinopathia Pigmentosa. Der Begriff 
Pigmentosa beschreibt dabei die bei der Untersuchung des Augenhintergrundes sichtbaren und 
für den Krankheitstyp typischen Pigmentablagerungen in der Netzhaut. 
2.2.1 Krankheitsverlauf 
Im Verlauf dieser hereditären Netzhautdystrophie (erbliche Netzhautdegeneration) kommt es zu 
einem allmählichen Absterben der für die Lichtwahrnehmung zuständigen Sinneszellen 
innerhalb der Netzhaut. Dabei sterben zunächst die lichtempfindlicheren Stäbchen ab, welche 
für das Sehen bei Nacht bzw. bei geringer Helligkeit erforderlich sind. Frühe Symptome bei RP 
sind daher das Auftreten von Nachtblindheit und die schlechte Anpassungsfähigkeit der Augen 
an sich ändernde Lichtverhältnisse. Im späteren Verlauf der Erkrankung sterben dann auch die 
für die Farbwahrnehmung und das Sehen bei Tag bzw. bei ausreichender Helligkeit zuständigen 
Zapfen in der Netzhaut ab. Dieser sekundäre Degenerationsprozess wird vermutlich dadurch 
hervorgerufen, dass die Stäbchen einen für das Überleben der Zapfen notwendigen Botenstoff 
produzieren [31]. In Abbildung 2.2 sind Aufnahmen einer gesunden und einer in Folge von RP 
degenerierten Retina gezeigt. 
      
Abbildung 2.2: Gesunde Retina (links) und degenerierte Retina eines RP Patienten (rechts) 
[Quelle: Prof. Walter, Augenklinik UK Aachen]. 
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Da die Dichte der Stäbchen in der Peripherie, dem Außenbereich der Netzhaut, im Mittel 
deutlich höher ist als im Bereich der Fovea Centralis, macht sich der Degenerationsprozess 
zunächst im Außenbereich der Netzhaut bemerkbar. Es kommt zu einer Einengung des 
Gesichtsfeldes, dem sogenannten Tunnelblick (siehe Abbildung 2.3). Da sich im Bereich der 
Fovea Centralis vergleichsweise wenige Stäbchen befinden, die Dichte der Zapfen dort allerdings 
am Größten ist, bleibt dieser Bereich und damit das Zentrale Gesichtsfeld am längsten erhalten. 
So kann es vorkommen, dass betroffene Patienten mit geeigneter Sehhilfe noch verhältnismäßig 
lange lesen können, während ihre räumliche Orientierungsfähigkeit und damit auch ihre 
Selbstständigkeit durch den sich immer weiter verengenden Tunnelblick bereits sehr stark 
eingeschränkt sind [29]. 
In klassischen Verlaufsfall führt der zumeist im frühen Jugendalter einsetzende und sich über 
Jahrzehnte hinweg erstreckende Degenerationsprozess zu vollständiger Erblindung im Alter von 
etwa 60 Jahren. Aufgrund der starken Gesichtsfeldverengung gelten die meisten Patienten 
allerdings bereits im Alter von 40 bis 50 Jahren als gesetzlich blind. Neben dem klassischen 
Verlaufsfall gibt es jedoch auch Fälle, in denen die Erkrankung bereits im Kindesalter zur 
Erblindung führt, und Fälle bei denen sich der Degenerationsprozess erst im Erwachsenenalter 
bemerkbar macht. Zudem gibt es RP Varianten bei denen zuerst die Zapfen absterben und somit 
das zentrale Gesichtsfeld als erstes verschwindet [2, 29, 30]. 
 
Abbildung 2.3: Blick auf das Super C in Aachen bei fortschreitender Einengung des 
Gesichtsfeldes (Tunnelblick) in Folge von Retinitis Pigmentosa (zeitlich Abfolge 
von links oben nach rechts unten). 
2.2.2 Therapieansätze 
Derzeit existiert keine Therapie mit der sich Retinitis Pigmentosa heilen oder der 
Krankheitsverlauf und damit das Absterben der Fotorezeptoren aufhalten ließe [29, 32]. 
Ausnahmen bilden nur wenige Sonderformen der RP, bei denen eine sehr früh ansetzende 
Therapie den Krankheitsverlauf signifikant verlangsamen und in manchen Fällen den 
Degenerationsprozess sogar zum Stillstand bringen kann [2]. In einigen Studien konnte zudem 
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ein positiver Effekt bei der Verabreichung von hochdosiertem Vitamin A beobachtet werden, 
jedoch wurde in diesen Studien ausschließlich das Elektroretinogramm (ERG) als Nachweis 
herangezogen und kein Nachweis über eine tatsächliche Verbesserung aus Sicht des Patienten 
erbracht [32]. Die Einnahme von Omega-3 Fettsäuren sowie der Schutz des Auges vor hellem 
Licht scheinen sich ebenfalls positiv auf den Krankheitsverlauf einiger RP Varianten auszuwirken, 
wobei insbesondere die Auswirkung des Lichteinfalles noch nicht eingehender an einer größeren 
Patientengruppe untersucht wurde [2, 29]. Desweiteren wurden Therapieversuchen auf Basis 
von Immunstimulation, Sauerstofftherapie, Skleraresektion und Kombinationen dieser Verfahren 
unternommen, jedoch konnte auch mit diesen Verfahren keine nachweisbare Verbesserung 
erzielt werden [33]. 
Zurzeit wird vor allem an gentherapeutischen Ansätzen geforscht und in Studien an speziellen 
Tiermodellen [34, 35], sowie im Rahmen von drei Humanstudien mit jeweils 3 Patienten [36-38], 
konnten erste Erfolge in der Behandlung von RP durch den gezielten Austausch des defekten 
Gens RPE65 erzielt werden. Allerdings ist auch auf diesem Gebiet in absehbarer Zeit kein 
entscheidender Durchbruch in der Humanmedizin zu erwarten. Dies liegt zum einen in der 
begrenzten Übertragbarkeit vom Tiermodell auf den Menschen [2, 39] und zum anderen in der 
enormen genetischen Vielfältigkeit der Ursachen von RP. Denn sollte eine Gentherapie zur 
Heilung von RP oder zumindest zur positiven Beeinflussung des retinalen 
Degenerationsverlaufes zur Verfügung stehen, so ist mit dieser Methode nur eine genetische 
Variante von RP oder im besten Fall eine Gruppe ähnlicher RP Varianten behandelbar [2]. Für die 
übrigen genetischen Varianten bzw. Gruppierungen müsste jeweils zunächst ein Tiermodell mit 
entsprechend mutiertem Gen und basierend auf diesem Modell eine geeignete Therapie 
entwickelt werden. Anschließend müsste dann noch die Übertragbarkeit auf den Menschen 
untersucht werden [39]. In den letzen 20 Jahren wurden insgesamt 53 Gene identifiziert, welche 
zusammengenommen für etwa 60% aller RP Erkrankungen verantwortlich sind [2, 30]. Dabei 
sind ca. 30% aller RP Erkrankungen auf drei der identifizierten Gene zurückzuführen , was die 
Chancen dieser Patientengruppe auf eine zukünftige Gentherapie deutlich besser erscheinen 
lässt, als für diejenigen Patienten, die von einer eher seltenen Form der RP betroffen sind. Bei RP 
Varianten, die nicht monogenetisch sind und somit durch Mutation mehrerer Gene verursacht 
werden [2], sind die Chancen auf eine zeitnahe Gentherapie nochmals deutlich verringert. Als 
Beispiel hierfür sei das Usher Syndrom genannt, welches neben Retinitis Pigmentosa eine in den 
meisten Fällen bereits angeborene Gehörlosigkeit oder ein stark eingeschränktes Hörvermögen 
zur Folge hat. Das Usher Syndrom macht etwa 14% aller RP Erkrankungen aus und wird durch 
Mutationen in mindestens 11 Genen verursacht [29]. Darüber hinaus sind alle 
gentherapeutischen Ansätze nur dann anwendbar, wenn noch genügend intakte Zellen 
vorhanden sind, die man vor dem Absterben bewahren kann [2]. Für alle Fälle mit weit 
fortgeschrittener RP sind diese Verfahren, sollten sie irgendwann zur Verfügung stehen, nicht 
geeignet. Zudem muss bedacht werden, dass die Einschleusung von Kopien intakter Gene unter 
Verwendung viraler Vektoren möglicherweise mit schweren Nebenwirkungen verknüpft ist [33]. 
Andere Ansätze, bei denen durch Transplantation von Fotorezeptoren degenerierte 
Netzhautbereiche in Teilen wieder repariert werden sollten [40], im Tierversuch wurden sogar 
ganze Netzhäute transplantiert, konnten zwar zeigen, dass die transplantierten Fotorezeptoren 
überleben, allerdings bildeten sich nur in sehr wenigen Ausnahmefällen funktionsfähige 
Synapsen aus [29, 32]. Bei RP Varianten, die durch einen Defekt des retinalen Pigment 
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Epitheliums (RPE) hervorgerufen werden, wurden Transplantationsversuche des RPE 
vorgenommen [41]. Aber auch hier konnten keine größeren Erfolge erzielt werden [2]. Der 
Einsatz von Stammzellen stellt ebenfalls ein interessantes Forschungsgebiet dar, jedoch zeigte 
eine Studie an Mäusen, dass in die Retina eingebrachte undifferenzierte retinale Stammzellen 
sich nicht in Fotorezeptorzellen umwandelten. Hierfür müssen vermutlich vordifferenzierte 
retinale Stammzellen verwendet werden [42]. Somit ist auch in diesem Bereich in der nahen 
Zukunft kein Nutzen für die Behandlung von RP absehbar [29]. 
Eine ganz andere Therapiemöglichkeit stellt der Einsatz von technischen Sehprothesen in Form 
von Implantaten an der Netzhaut, am Sehnerv oder im visuellen Cortex im Gehirn dar. Hierbei 
wird versucht, Bildinformationen mittels elektrischer Stimulation von Nervenzellen zu 
übermitteln. Erste Versuche hierzu gab es bereits in den 60er Jahren [8-10], allerdings führte erst 
der technische Fortschritt der letzten 10 Jahre, insbesondere im Bereich der Mikroelektronik und 
Mikrosystemtechnik, zu vielversprechenden Ergebnissen in klinischen Studien [4-7]. 
2.3 Retinales Remodeling 
Entgegen früheren Annahmen, dass nach dem Absterben der Fotorezeptoren, z.B. in Folge einer 
fortgeschrittenen RP Erkrankung, die zurückbleibende neuronale Struktur der Retina über lange 
Zeit nahezu unverändert und somit intakt bleibt, stehen neue Erkenntnisse, die zeigen, dass es 
nach dem Verlust der Fotorezeptoren zu starken Umstrukturierungsprozessen innerhalb der 
Retina kommt. Das mutmaßliche passive Absterben vieler Neuronen bei gleichzeitiger Erhaltung 
der neuronalen Grundstruktur, welches von elementarer Bedeutung für alle zellulären und 
bionischen Behandlungsansätze ist, wurde dabei lange Zeit propagiert, obwohl es nur auf 
begrenzten Erkenntnissen von frühen Degenerationsstadien in Nagetieren basiert [43, 44]. Dass 
die Netzhaut als Teil des zentralen Nervensystems mit hoher Wahrscheinlichkeit genauso wie 
dieses auf Schädigung reagiert, wurde scheinbar völlig außer Acht gelassen [45]. 
Der komplexe retinale Umstrukturierungsprozess, welcher im Folgenden auch als Retinales 
Remodeling bezeichnet wird, ist die unmittelbare Folge des Absterbens der Fotorezeptorzellen. 
Dabei spielt es keine Rolle, ob der Zelltod wie im Falle von RP genetisch bedingt ist, oder ob er 
durch Netzhautablösung, zu starken Lichteinfall oder gezielt medikamentös, z.B. durch 
Verabreichung von Methylnitrosoharnstoff (MNU), herbeigeführt wird [45, 46]. Das Remodeling 
ist einfach die Antwort der Retina auf die fehlenden Fotorezeptoren und ihre Signale. 
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung der retinalen Degenerationsphasen. (Zeitliche 
Abfolge von a) bis e), Stäbchen und Zapfen in orange, Bipolarzellen in hellblau 
(Zapfen) und dunkelblau (Stäbchen), Horizontalzellen in dunkelgrün, 
Amakrinzellen in hellgrün und rot, Ganglienzellen in violett, Müllerzellen in gelb, 
OPL als hellvioletter und IPL als rosafarbener Balken)[45]. 
In Abbildung 2.4 sind neben der normalen Retina, welche mit korrekter Lage der Zellen und 
korrekter neuronaler Verschaltung in Bild a) gezeigt ist, die verschiedenen Phasen des retinalen 
Degenerationsprozesses schematisch dargestellt. Der Prozess beginnt zunächst mit einer 
Verkürzung der Fotorezeptorzellen, deren Lichtempfindlichen Fortsätze sich zurückbilden, sowie 
einer Rückbildung der Dendriten von Horizontal- und Bipolarzellen. Als Folge der aufgelösten 
synaptischen Verbindungen zwischen den betroffenen Rezeptoren und den Interneuronen bzw. 
als Folge der dadurch fehlenden Eingangssignale, ziehen die betroffenen Horizontal- und 
Bipolarzellen ihre Axone zurück. Gleichzeitig sprossen die Axone der absterbenden 
Fotorezeptoren und der Horizontalzellen aus und wachsen dabei entlang des Gliagewebes bis ins 
IPL und teilweise sogar bis ins GCL. Diese Ausbildung neuer neuronaler Verbindungen endet mit 
dem Tod der Fotorezeptoren. Parallel zur neuronalen Veränderung zeigen die Müllerzellen erste 
Anzeichen einer Zellvergrößerung (Hypertrophie). Alle Veränderungen dieser ersten 
Degenerationsphase sind in Bild b) zu erkennen. 
Die zweite Phase des Degenerationsprozesses ist in Bild c) dargestellt. Sie ist hauptsächlich durch 
das vollständige Absterben der Fotorezeptoren und durch eine starke Hypertrophie der 
Müllerzellen gekennzeichnet. Die Müllerzellen wachsen hierbei in den Bereich des ehemaligen 
OPL und ONL hinein und bilden eine dicke Gliaschicht zwischen Netzhaut und RPE. Zudem 
kommt es in dieser Phase der Degeneration, ausgelöst durch die fehlenden Signale der 
Fotorezeptoren, bereits zu vermehrtem Zellsterben, von dem besonders die Ganglienzellen 
betroffen sind. Durch die verringerte Zelldichte wird die Retina, trotz der wachsenden 
Müllerzellen, welche die entstehenden Zwischenräume zum Teil ausfüllen, deutlich dünner. 
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Im frühen Stadium der dritten Degenerationsphase, zu sehen in Bild d), kommt es durch 
Ausbildung neuer Synapsen zwischen den verbleibenden Neuronen zu einer komplexen 
Neuverschaltung in der Netzhaut. Im Rahmen dieser Vernetzung bilden sich sogenannte 
Mikroneurome, knäuelartige Verschaltungen aus den Dendritenbüscheln der Amakrin-, Bipolar- 
und Ganglienzellen, aus. 
Das späte Stadium der dritten Degenerationsphase und gleichzeitig das letze Stadium der 
retinalen Degeneration zeigt vor allem eine starke Migration der verbliebenen Zellen. 
Amakrinzellen wandern dabei entlang der Gliaschichten sowohl nach außen in Richtung des RPE, 
als auch nach innen in Richtung des GCL, wohingegen sich die Bipolarzellen, zum Teil verdrängt 
durch die Müllerzellen, vorzugsweise nach innen verlagern. Die Ganglienzellen verlassen zum 
Teil das GCL und wandern nach außen. Die beschriebene Zellmigration ist in Bild e) erkennbar. 
Desweiteren wachsen RPE Zellen und äußere Blutgefäße durch Öffnungen in der Gliaschicht tief 
in die Retina ein und verdrängen dabei noch vorhandene Zellen aus dem INL. Von der Innenseite 
her wachsen ebenfalls Blutgefäße ein. Als Folge des weiter voranschreitenden Zellsterbens 
befinden sich in Teilen der Netzhaut nun überhaupt keine neuronalen Zellkörper mehr und in 
Bereichen mit ausreichender Zahl an Neuronen sind aufgrund der starken Migration und 
Neuverschaltung ungültige Signalpfade entstanden, die zumeist keine korrekte 
Signalweiterleitung mehr ermöglichen [43, 45, 47]. Statt funktionierender Signalpfade bilden 
sich durch ungünstiges Verschalten von Bipolarzellen instabile Resonanzkreise aus, welche 
vermutlich für das Auftreten von Photopsien, d.h. Lichtwahrnehmungen ohne zugehöriges 
Fotorezeptorsignal, verantwortlich sind. Dieses Phänomen tritt z.B. häufig bei Patienten mit 
fortgeschrittener RP auf [44]. 
Insbesondere für therapeutische Ansätze wie die Transplantation von Fotorezeptoren, RPE- oder 
Stammzellen aber auch den Einsatz retinaler Implantate muss die Umstrukturierung innerhalb 
der degenerierten Netzhaut beachtet werden und es genügt nicht, von einfachem Zellsterben 
auszugehen. So werden bei epiretinalen Implantaten die Ganglienzellen stimuliert, welche sich 
normalerweise in der Ganglienzellschicht befinden. In stark degenerierten Netzhäuten befinden 
sich im GCL jedoch bevorzugt allem Bipolar- und Amakrinzellen, wohingegen die Ganglienzellen 
größtenteils abgestorben oder aber in die innere Körnerschicht abgewandert sind. Anderen 
Quellen zufolge überleben allerdings selbst bei weit fortgeschrittener RP etwa 20 bis 30% der 
Ganglienzellen [13, 14], was für die Stimulation mit einem epiretinalen Implantat mehr als 
ausreichen wäre [48]. Subretinale Implantate hingegen erfordern funktionierende Signalpfade 
von den Bipolar- zu den Ganglienzellen, wie sie in degenerierten Retinae so gut wie nicht mehr 
vorhanden sind. Zudem muss bei der subretinalen Implantation zunächst die relativ dicke, von 
den Müllerzellen gebildete Gliaschicht durchbrochen werden. Aufgrund der fortschreitenden 
Umstrukturierung der Netzhaut muss ein Implantat in jedem Fall auch nach seiner Implantation 
konfigurierbar sein, um an die sich ständig ändernde Retina angepasst werden zu können [49]. 
Transplantierte Zellen benötigen ebenfalls eine intakte Zelltopographie und korrekte 
Signalpfade, um sich sinnvoll in die Netzhaut integrieren zu können. Bei Zelltransplantation 
besteht darüber hinaus das Risiko, dass sie das aggressive negative Remodeling der Retina 
zusätzlich begünstigen [43]. 
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Eine früh ansetzende Behandlung, die das Retinale Remodeling deutlich verlangsamt oder sogar 
zum Stillstand bringt, wäre in jedem Fall wünschenswert, da die Netzhaut ansonsten so stark 
degenerieren kann, dass sie gegebenenfalls selbst für Zelltransplantationen oder Implantate 
unbrauchbar wird [45]. Ein möglicher Ansatz könnte hier die gezielte elektrische Stimulation der 
nach dem Absterben der Fotorezeptoren verbliebenen neuronalen Zellen in der Netzhaut sein 
[50]. Vielleicht ließe sich auf diese Weise nicht nur der z.T. durch fehlende Eingangssignale 
hervorgerufene Prozess des Retinalen Remodeling und damit einhergehend das Zellsterben 
verlangsamen, sondern auch die gezielte Ausbildung von neuen Synapsen steuern. Dass die 
Netzhaut prinzipiell zu einem solchen positiven Remodeling fähig ist, sieht man daran, dass die 
retinale Verschaltung postnatal durch das, was wir sehen, beeinflusst wird [44]. 
2.4 Biokompatibilität und Biostabilität 
2.4.1 Biokompatibilität 
Unter Biokompatibilität versteht man im Allgemeinen die Eigenschaft eines körperfremden 
Materials, dauerhaft reaktionsfrei in Kontakt mit körpereigenen Zellen verbleiben zu können. Für 
medizinische Implantate bedeutet dies, dass deren Anwesenheit und Funktion das biologische 
System in keiner Weise schädigen oder negativ beeinflussen darf und auch bei einer 
Verweildauer von mehreren Jahren keine chemischen oder biologischen Wechselwirkungen 
zwischen Implantat und Gewebe stattfinden dürfen. Vor allem darf keine Abstoßungsreaktion 
seitens des Organismus auftreten. Um die genannten Forderungen zu erfüllen, sollten daher bei 
der Herstellung von Implantaten nur biokompatible Werkstoffe verwendet werden. Da dies bei 
elektrisch funktionalen Implantaten aufgrund der integrierten elektronischen Komponenten und 
der während des Herstellungsprozesses mit dem Implantat in Kontakt kommenden Chemikalien 
nahezu unmöglich ist, muss eine zusätzliche Verkapselung dafür sorgen, dass keine toxischen 
Substanzen in schädigender Menge freigesetzt werden können. Diese Verkapselung muss 
natürlich ebenfalls aus einem biokompatiblen Material bestehen und ebenso wie die übrigen 
eingesetzten Materialien muss sie sterilisierbar und damit vor allem thermische stabil sein. 
Im speziellen Fall eines Retinaimplantates ist zu bedenken, dass ein direkter Kontakt mit 
neuronalem Gewebe des zentralen Nervensystems besteht und dieses unter Umständen mit 
Immunantworten auf Substanzen reagiert, die ansonsten vom Körper gut vertragen werden [51]. 
So zeigen beispielsweise Siliziumoxid [52] und Titannitrid [53] in Kontakt mit neuronalem 
Gewebe nur eine eingeschränkte Bioverträglichkeit. Eine Entzündung im Auge, sei es aufgrund 
von Infektionen oder in Folge von Immunantworten, ist überdies besonders gefährlich, da zum 
einen das neuronale Gewebe Schaden nehmen kann und zum anderen chirurgische Eingriffe, 
wie sie häufig zur Behandlung erforderlich sind, nur schwierig und nicht sehr oft durchgeführt 
werden können. Im schlimmsten Fall kann sogar eine Entfernung des betroffenen Auges nötig 
werden. 
Zu den biokompatiblen Werkstoffen, die bei der Herstellung medizinischer Implantate eingesetzt 
werden, zählen unter anderem Metalle wie Titan oder rostfreier Stahl, Keramiken, Gläser sowie 
eine Reihe von Polymeren. Finden Metalle und anorganische Werkstoffe häufig bei 
Gelenkprothesen oder für Gehäuse von Herzschrittmachern und Defibrillatoren Anwendung, 
werden Polymere wie Silikon, PMMA, PU, PTFE, PET, PP, PA oder PE vor allem in der plastischen 
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Chirurgie, für Intraokularlinsen, Herzklappen, Gefäßprothesen oder als Nahtmaterial eingesetzt. 
Implantierbare Mikroelektrodenarrays bestehen oftmals aus Materialien wie Silizium, Polyimid 
und Parylen sowie den Edelmetallen Gold, Platin und Iridium. Diese haben den Vorteil, dass sie 
sich mit bekannten Verfahren mikrotechnisch strukturieren lassen, wohingegen zum Beispiel 
Elektrodenarrays aus Silikon handgefertigt werden müssen [54]. 
Aufgrund der guten Verfügbarkeit biokompatibler Werkstoffe und geeigneter 
Verkapselungsmaterialien sind Immunantworten als Folge von Materialunverträglichkeit eher 
unwahrscheinlich und auch Infektionen sind angesichts effizienter Sterilisationsverfahren und 
moderner Operationstechniken recht selten. Entzündungen oder Zellreaktionen können aber 
dennoch auftreten, und zwar als Reaktion auf den eingebrachten Fremdkörper. Dieser kann 
aufgrund seiner geometrischen Form und Oberflächenbeschaffenheit ein verstärktes Wachstum 
von Bindegewebe hervorrufen [52] und dadurch unter anderem zu Narbenbildung führen. Im 
Auge sind davon vorwiegend die Müllerzellen betroffen, deren verstärktes Wachstum zu 
Netzhautablösungen [55] oder sogar zur Verformung des Augapfels führen kann. Häufig endet 
das Zellwachstum zudem in einer nichtadhärenten Bindegewebskapselung des Implantates, 
deren Dicke und Morphologie von Form und Oberflächentextur des Fremdkörpers abhängig ist. 
Bei Retinaimplantaten vergrößert sich durch eine solche Kapselung zum einen der Abstand 
zwischen Stimulationselektroden und Netzhaut, was die erzielbare Auflösung herab- und die 
Stimulationsschwellenwerte heraufsetzt, und zum anderen erhöht sich der elektrische 
Widerstand, wodurch sich das Gewebe bei der Stimulation stärker erwärmt [56]. 
Generell reagieren das Auge und insbesondere die Netzhaut sehr empfindlich auf mechanische 
Belastungen, weshalb insbesondere die mit der Netzhaut in Kontakt stehenden 
Implantatkomponenten extrem leicht und flexibel sein müssen. Starre oder schwere Teile 
könnten die Retina unmittelbar verletzen [57] und würden durch einen zu hohen auf die sehr 
feinen Blutgefäße ausgeübten Druck die Blutzufuhr behindern und infolgedessen Schäden an der 
Retina verursachen. Darüber hinaus müssen die durch schnelle Augenbewegungen 
hervorgerufenen Beschleunigungskräfte berücksichtigt werden. Alle mit dem Augapfel 
verbundenen Komponenten des Implantates müssen aus diesem Grund leicht, gleichzeitig aber 
mechanisch stabil sein. 
Neben den Folgen, die sich allein aus dem Kontakt zwischen Implantat und Zellen ergeben 
können, besteht bei elektrisch aktiven Implantaten zusätzlich die Gefahr, das neuronale Gewebe 
durch Wärme zu schädigen. So haben Simulationen und Versuche ergeben, dass bei direktem 
Kontakt von Wärmequelle und Retina auf einer Fläche von 1,4 mm2 ein Wärmestrom von 50 mW 
noch zu reversiblen, ein Wärmestrom von mehr als 100 mW aber bereits zu irreversiblen 
thermischen Schäden an der Netzhaut führt [51, 58]. Im Gegensatz dazu kann eine zentral im 
Glaskörperraum gelegene Wärmequelle bis zu 500 mW abgeben, ohne nachweisbare Schäden 
hervorzurufen [59]. Aus diesem Grund sollten die Hauptwärmequellen der Implantate, in der 
Regel sind dies die elektronischen Komponenten, insbesondere die verbauten 
Halbleiterbauelemente [60], möglichst weit entfernt von der Netzhaut platziert werden. Um 
unnötige Wärmeentwicklung zu vermeiden, sollte man bei Systemen mit telemetrischer 
Energieübertragung einen Datenrückkanal implementieren, welcher eine dynamische Anpassung 
der Sendeleistung erlaubt. Ansonsten muss ständig mit maximaler Leistung gesendet und die 
zeitweise überschüssige Energie im Implantat in Wärme umgesetzt werden. Bei Systemen mit 
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optischer Energieübertragung muss man zudem die maximal zulässige Strahlungsbelastung von 
Retina und Iris berücksichtigen. 
Eine weitere Gefahr geht von Implantaten zur elektrischen Stimulation von Nervenzellen, zu 
denen auch die retinalen Sehprothesen gehören, aus, denn chronische elektrische Stimulation 
kann signifikante Veränderungen der Zellmorphologie und des Gewebes in der Nähe der 
Elektrode hervorrufen [16], falls bestimmte Grenzwerte für die Ladungs- und Stromdichte oder 
die Ladungsbalance nicht eingehalten werden. So beschädigen zu hohe Stromdichten und die 
daraus resultierenden elektrischen Feldstärken die Zellmembran, was mit hoher 
Wahrscheinlichkeit zum Absterben der betroffenen Zelle führt. Die Nichteinhaltung der 
Ladungsbalance oder zu hohe Ladungsdichten schädigen das Gewebe hingegen indirekt, indem 
sie unter anderem eine allmähliche Korrosion des Elektrodenmaterials verursachen. Die dabei 
entstehenden Metalloxide bzw. Metallsalze können eine toxische Wirkung auf Zellen haben, 
obwohl das ursprüngliche Metall als biokompatibel eingestuft ist. Darüber hinaus kommt es zur 
Elektrolyse und infolgedessen zu signifikanten PH-Wertänderungen, welche sich ebenfalls 
toxisch auf die Zellen auswirken. Die mit der Elektrolyse einhergehende Generation von O2 und 
H2 kann zudem zur Bildung von Gasblasen führen, durch welche das Gewebe geschädigt wird 
[61, 62]. 
Aber selbst wenn keine histologisch nachweisbaren Schäden am Gewebe entstehen, kann die 
elektrische Stimulation einen negativen Effekt auf Neuronen haben, wie sich im Falle von 
Langzeitstimulation zeigt. Diese verringert die Reizempfindlichkeit der angeregten Neuronen und 
bewirkt dadurch einen deutlichen Anstieg der Stimulationsschwellenwerte. Zwar ist dieser Effekt 
vollständig reversibel und wird mit anhaltender Stimulation auch nicht schlimmer, der 
ursprüngliche Schwellenwert stellt sich aber erst nach mehreren stimulationsfreien Tagen 
wieder ein. Da Retinaimplantate für tägliche Langzeitstimulation ausgelegt sind, müssen hier der 
erhöhte Schwellenwert und die sich daraus ergebenden Folgen als Dauerzustand betrachtet 
werden [63]. 
2.4.2 Biostabilität 
Die Lebensdauer eines Implantates hängt im Wesentlichen von der Biostabilität der 
verwendeten Materialen ab. Letztere müssen dem biologischen Milieu, welches ein sehr 
aggressives Medium darstellt, über lange Zeit, sowohl chemisch als auch physikalisch, 
widerstehen können. Zu den chemischen Alterungsmechanismen zählen dabei vor allem die 
Versprödung von Polymeren, hervorgerufen durch das Auswaschen von Stabilisatoren und 
Weichmachern [64], und die Korrosion von Metallen. In einigen Fällen kommt es sogar zu 
oxidativen oder enzymatischen Abbaureaktionen, in dessen Verlauf Materialien vom Körper 
resorbiert werden [65]. Physikalische Veränderungen sind unter anderem das Quellen von 
Polymeren aufgrund von Wasserabsorption, sowie die mechanische Beschädigung oder 
Dislokation des Implantates, verursacht durch das Wachstum von Bindegewebe. 
Im Fall von Implantaten mit elektrischer Funktionalität besteht zudem ein erhöhtes 
Korrosionsrisiko, weil viele der enthaltenen Materialien zwar im stromlosen Zustand 
korrosionsbeständig sind, bei Stromfluss, insbesondere in einer Salzhaltigen Umgebung, aber 
korrodieren oder aufgelöst werden. Manche Materialien zeigen darüber hinaus eine gute 
Beständigkeit im Rahmen von Laborversuchen, können aber der aggressiven Umgebung, wie sie 
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bei in-vivo Versuchen herrscht, nicht standhalten. Von der Korrosion sind hierbei nicht nur 
Metalle, sondern auch Halbleiter und anorganische dielektrische Materialien betroffen. So zeigt 
Siliziumoxid bereits nach sechsmonatiger Verweildauer im Versuchstier Löcher und Zeichen 
fortschreitender Auflösung und auch Siliziumnitrid hält unter elektrischer Spannung dem 
biologischen Milieu nicht stand und löst sich mit einer Geschwindigkeit von ca. 1 bis 2 nm pro 
Tag auf [66]. 
Um die elektrischen Komponenten eines Implantates vor korrosionsbedingten Schäden zu 
bewahren, aber auch, um sie vor mechanischen Einflüssen zu schützen, ist eine Verkapselung 
des Systems erforderlich. Diese kann in Abhängigkeit von Lage und Beschaffenheit der jeweiligen 
Implantatkomponente auf unterschiedliche Weise realisiert werden. Bei Herzschrittmachern, 
Defibrillatoren oder Cochleaimplantaten befindet sich beispielsweise die subkutan platzierte 
Elektronik in einem hermetischen Gehäuse aus Metall, Keramik oder Glas, wohingegen die 
flexible Leitungsverbindung und die Elektroden von Polymeren umgeben sind [67]. Im Idealfall 
bildet die Verkapselung eine vollständig geschlossene Hülle um das Implantat und ermöglicht so, 
ein geeignetes Kapselungsmaterial vorausgesetzt, eine hermetische Abdichtung. 
Neben der geforderten Dichtigkeit, Biostabilität und Biokompatibilität muss allerdings auch 
sichergestellt sein, dass die Verkapselung die Funktion des Implantates nicht beeinträchtigt. Bei 
Systemen mit Stimulationselektroden entfällt aus diesem Grund die Möglichkeit einer 
vollständig geschlossenen und damit hermetischen Verkapselung. Stimulationselektroden stellen 
aber ohnehin ein Problem bezüglich der Biostabilität dar, da sie sich in ständigem Kontakt mit 
Körperflüssigkeiten befinden und deshalb bei Überschreitung von materialspezifischen 
Grenzwerten für die Strom- und Ladungsdichte Schaden nehmen können. 
Bei retinalen Sehprothesen wird ebenfalls eine Reihe unterschiedlicher Materialien für die 
Verkapselung verwendet. Für die intraokular gelegenen Komponenten wird in der Regel eine 
dünne und leichte, aber vor allem flexible Verkapselung aus Silikon, Polyimid und / oder Parylen 
eingesetzt, wobei das Verkapselungsmaterial in den meisten Fällen auch als Trägermaterial dient 
[68-70]. Extraokulare Systemkomponenten werden häufig mit Silikon verkapselt [70], können 
aber, wie in Abbildung 3.13 gezeigt, auch in einem Titangehäuse mit hermetischen 
Kabeldurchführungen aus Keramik untergebracht werden [71]. Beim Einsatz von Silikon wird 
dieses zumeist als Dickschicht und auf diese Weise nicht nur zur Verkapselung sondern auch zur 
Formgebung verwendet. 
2.5 Stimulationselektroden 
2.5.1 Ladungsinjektion 
An der Grenzfläche zwischen Elektrode und Elektrolyt, dort wo der Übergang von Elektronen in 
Ionenleitung stattfindet, laufen während der Stimulation verschiedene physikalische und 
elektrochemische Prozesse in definierter Reihenfolge ab. Zunächst wird die 
Elektrolytdoppelschicht auf- bzw. entladen, was einer rein kapazitiven und damit reversiblen 
Ladungsinjektion entspricht. Die Doppelschicht entsteht durch orientierte und auf der 
Elektrodenoberfläche adsorbierte Wassermoleküle, welche als Dielektrikum fungieren, und hat 
aufgrund der geringen Dicke von nur einem Wassermolekül eine sehr große Kapazität von 10 bis 
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20 µF/cm2 [61]. Wird die Ladungsmenge bei vollständig umgeladener Doppelschicht weiter 
erhöht, dann bricht letztere zusammen und es kommt zu faradayscher Ladungsinjektion, d.h. 
zum Elektronentransfer und damit zur Bildung neuere chemischer Produkte. Sind die 
entstehenden Reaktionsprodukte vollständig an der Elektrodenoberfläche gebunden, dann 
handelt es sich um reversiblen Ladungstransfer, lösen sich jedoch einige der generierten 
Moleküle von der Elektrode ab, dann ist die Ladungsinjektion zumindest in Teilen irreversibel. Zu 
den reversiblen Prozessen gehören die Oxidation bzw. Reduktion der Elektrodenoberfläche 
(Gleichung (2.1)) und die Wasserstoffanlagerung bei Edelmetallen (Gleichungen (2.2)und (2.3)). 
 +  ⇔  +  ∙ 	 +  ∙ 
 (2.1) 
 + 	 + 
 ⇔  −  (2.2) 
 +  + 
 ⇔  −  +  (2.3) 
Bei elektroaktiven Materialien erfolgt reversibler faradayscher Ladungstransfer zusätzlich über 
Valenzübergänge und Hydroxidionentransfer [72], d.h. durch Änderung der Oxidationsstufe in 
mehrlagigen Oberflächenoxiden (Gleichungen (2.4) und (2.5)). 
	 +  ⇔ 			 + 	 + 
 (2.4) 
	 +  ⇔ 			 + 
 (2.5) 
Zeigt die Elektrode ein ohmsches Verhalten ist dies ein Kriterium für irreversible 
elektrochemische Prozesse in Form von Elektrolyse (Gleichungen (2.6) und (2.7)) oder sogar 
Metallauflösung durch Bildung von Metallsalzen (Gleichung (2.8)).  
 ∙  + ∙ 
 ⇒  ↑ + ∙  (2.6) 
 ∙  ⇒  ↑ + ∙ 	 +  ∙ 
 (2.7) 
 +  ∙  ⇒  +  ∙ 
 (2.8) 
Kapazitiver Ladungstransfer ist faradayschem Ladungstransfer immer vorzuziehen, da keine 
chemischen und damit ggf. irreversiblen Reaktionen an der Elektrode stattfinden. Bei 
Mikroelektroden sind die Kapazität der Elektrolytdoppelschicht und damit der mögliche 
Ladungstransfer infolge der kleinen geometrischen Elektrodenfläche aber relativ gering. Deshalb 
versucht man die effektive, d.h. die elektrochemisch aktive Elektrodenfläche zu vergrößern, was 
durch sehr raue oder poröse Elektrodenoberflächen erreicht wird. Mit ansteigendem Verhältnis 
von chemisch aktiver zu geometrischer Elektrodenfläche (> 2000 ist möglich [72]) sinkt allerdings 
auch die mechanische Stabilität der zunehmend fraktalen Oberflächenschicht. 
2.5.2 Elektrodenmaterialien 
Als Elektrodenmaterial, d.h. als Material welches sich direkt an der Grenzfläche zwischen dem 
technischen und dem biologischen System befindet, eignen sich verschiedene Werkstoffe bzw. 
Werkstoffgruppen. Diese sind im folgenden Abschnitt aufgeführt, wobei in erster Linie die 
Eignung des jeweiligen Materials für die Stimulation bewertet wird. 
Die meisten für Stimulationszwecke eingesetzten Elektroden bestehen aus Metallen, da diese 
eine gute elektrische Leitfähigkeit besitzen. Dabei sind unedle Metalle infolge ihrer Neigung zur 
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Korrosion für die chronische Stimulation eher ungeeignet und finden allenfalls bei akuten 
Stimulationsversuchen, in Form von Nadelelektroden aus Edelstahl oder Wolfram, Anwendung. 
Wegen ihrer relativ geringen Ladungstransferkapazität sind zudem große Elektrodenflächen 
erforderlich, weshalb unedle Metalle für den Einsatz in Mikroelektroden nahezu unbrauchbar 
sind. Hinzu kommt, dass z.B. rostfreier Stahl angesichts der allergenen Wirkung des darin 
enthaltenen Chroms oder Nickels nur bedingt bioverträglich ist. Allerdings zeigen auch viele 
Edelmetalle, die sich aufgrund guter Korrosionsbeständigkeit für die chronische Implantation 
eignen würden, mangelnde Biokompatibilität und scheiden daher als Elektrodenmaterial aus. 
Zu den gängigsten Werkstoffen für chronisch implantierbare Mikroelektroden zählen die 
Edelmetalle Gold, Platin und Iridium. Gold zeichnet sich insbesondere durch die sehr gute 
Biokompatibilität aus, seine elektrochemischen Eigenschaften, allen voran die 
Ladungstransferkapazität (CDC – Charge Delivery Capacity), reichen allerdings nicht an die von 
Platin oder Iridium heran. Für sehr kleine Stimulationselektroden ist Gold daher nicht geeignet. 
Platin und dessen Legierungen mit Iridium sind die derzeit am meisten zur Stimulation 
verwendeten und daher auch am besten untersuchten Elektrodenmaterialien. Reines Iridium hat 
wiederum ähnliche Eigenschaften wie Platin, kann jedoch nach entsprechender 
elektrochemischer Aktivierung große Ladungsmengen in Form von mehrschichtigen 
Oberflächenoxiden speichern. Bei Platinelektroden ist hingegen nur eine Monoschicht aus 
Platinoxid zur Ladungsspeicherung nutzbar, weshalb Pt oder Pt-Ir Elektroden eine deutlich 
geringere CDC aufweisen als Elektroden aus aktiviertem Iridiumoxid. Bei Platin versucht man 
daher die CDC über mikroraue Oberflächen zu erhöhen, die aufgrund ihrer Farbe als Platin-Black 
oder Platin-Grey bezeichnet werden [69]. 
Neben den genannten Edelmetallen ist Titannitrid, laut Definition eine Keramik, ein weiteres 
Material, dass für Mikrostimulationselektroden genutzt wird. Es zeichnet sich durch eine gute 
elektrische Leitfähigkeit sowie hohe Korrosionsbeständigkeit aus und seine elektrochemischen 
Eigenschaften sind vergleichbar mit denen von Platin oder Iridiumoxid. Durch die Säulenstruktur 
des Materials ist eine große effektive Oberfläche und somit eine hohe CDC möglich. In einigen 
Fällen wurde bei Zelltests jedoch eine reduzierte Biokompatibilität von TiN festgestellt [53]. 
Intrinsisch leitfähige Polymere wie Polypyrrol [73] oder PEDOT [74, 75] finden ebenfalls als 
Elektrodenmaterial Anwendung, derzeit allerdings nur im Bereich der Forschung, und auch 
Kohlenstoffnanoröhrchen wurden bereits erfolgreich auf ihre Eignung als Stimulationselektroden 
untersucht [76]. 
Tabelle 2.1 gibt eine Übersicht über die oben genannten Elektrodenmaterialien, deren 
Eigenschaft Ladung zu übertragen sowie zu speichern und die zulässigen Spannungsgrenzen. Die 
Ladungstransferkapazität (CDC) eines Elektrodenmaterials wird über CV-Messungen 
(Zyklovoltametrie) bestimmt (siehe Abschnitt 6.5.1). Bei diesem Messverfahren werden nahezu 
ausschließlich flache Spannungsrampen eingesetzt, was zur Folge hat, dass die im Elektrolyten 
stattfindenden Diffusionsvorgänge im Messergebnis so gut wie gar nicht auftauchen und zum 
Teil extrem hohe Werte für die CDC ermittelt werden. Eigentlich handelt es sich bei der 
gemessenen Kapazität aber nicht um die Fähigkeit des Materials Ladung zu übertragen, sondern 
um die Fähigkeit diese zu speichern, weshalb der Begriff der Ladungsspeicherkapazität (CSC – 
Charge Storage Capacity) an dieser Stelle korrekter wäre. Bei der funktionalen Stimulation mit 
zum Teil hohen Stromdichten und kurzen Pulsweiten macht sich die Ionendiffusion nämlich 
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deutlich bemerkbar und bewirkt, dass nur ein Teil der CDC / CSC, die eigentliche CIC (Charge 
Injection Capacity), für die Stimulation genutzt werden kann. Besonders stark ist dieser Effekt bei 
Elektrodenmaterialien mit sehr hoher CDC / CSC, da diese entweder auf porösen Oberflächen 
oder mehrlagigen Oxidfilmen basiert, die Ionen aufgrund der begrenzten 
Diffusionsgeschwindigkeit aber nicht vollständig in die Poren hinein- oder bis zu den inneren 
Oxidschichten vordringen können. In den meisten Fällen wird als charakterisierende Größe des 
Elektrodenmaterials die über CV-Messungen ermittelte CDC bzw. CSC angegeben, obwohl für die 
funktionale Stimulation die zumeist deutlich geringere CIC von Interesse wäre. Letztere kann 
über zeitlich hochaufgelöste Messungen im Strompulsbetrieb ermittelt werden, ein im Vergleich 
zu CV-Messungen deutlich aufwendigeres Verfahren [72, 78]. 
Material 
CDC / CSC 
in mC/cm2 
CIC 
in mC/cm2 
Potenzialgrenzen 
in V 
Platin / Platin-Iridium n.a. 0,05 – 0,15 -0,6; 0,8 
Platin-Black / Platin-Grey 4,1 ≥ 1,0 -0,6; 0,8 
aktiviertes IrOx (AIROF) 95,1 1,0 – 5,0 -0,6; 0,8 
gesputtertes IrOx (SIROF) 28,5 1,0 – 5,0 -0,6; 0,8 
Titannitrid 0,69 ≈ 1,0 -0,9; 0,9 
PEDOT n.a. 3,6 – 15 -0,9; 0,6 
Kohlenstoffnanoröhrchen n.a. 1,0 – 1,6 n.a. 
Tabelle 2.1: CDC / CSC [77], CIC und Potenzialgrenzen [78] von Elektrodenmaterialien. 
Ein weiterer zu berücksichtigender Punkt ist, dass die Charakterisierung der 
Elektrodenmaterialien ausschließlich in-vitro erfolgt, bei der in-vivo Stimulation jedoch ganz 
andere Bedingungen herrschen. Neben der veränderten Temperatur und einer undefinierten 
Elektrolytzusammensetzung sowie Konzentration [79], haben besonders die Anwesenheit von 
organischen Spezies und eine mögliche Bindegewebskapselung mit daraus resultierenden 
ungünstigen Strompfaden Einfluss auf die Ladungsträgerinjektion. Beim Cochleaimplantat sinkt 
die CDC / CSC für Platin von 100 µC/cm2 in-vitro auf 20 bis 50 µC/cm2 in-vivo [80] und bei 
chronischer Stimulation mit Iridiumoxid wurde als Obergrenze 1 mC/cm2 statt der in-vitro 
gemessenen 3 mC/cm2 ermittelt [51]. 
Bei Mikroelektroden wurden zudem höhere Werte für die CDC / CSC gemessen als bei 
makroskopischen Elektroden, was auf die sphärische Elektrolytumgebung Erstgenannter und die 
damit verbundene größere verfügbare Ionenzahl zurückzuführen ist [78]. 
2.5.3 Einfluss der Elektrodengeometrie 
Größe und Geometrie einer Stimulationselektrode bestimmen die Stromverteilung auf deren 
Oberfläche und haben somit auch Einfluss auf deren Ladungstransferkapazität. Für eine 
Scheibenelektrode mit dem Radius  ergibt sich zum Beispiel nach [81] die radialsymmetrische 
Oberflächenladungsdichte  zu 
 =  !" √$ − 	, (2.9) 
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wobei &' die Spannung an der Elektrode und ( die Dielektrizitätskonstante des Elektrolyten sind. 
Da es sich um ein homogenes elektrisches Feld handelt gilt für die elektrische Feldstärke ) an 
der Elektrodenoberfläche desweiteren die nachstehende Beziehung 
 = ! ∙ *	, (2.10) 
die zusammen mit Gleichung (2.9) und unter Berücksichtigung, dass die Feldlinien an der 
Elektrodenoberfläche senkrecht auf dieser stehen, folgende Gleichung für das elektrische Feld 
ergibt 
*+, + =   =  " √$ − 	. (2.11) 
Über die Beziehung 
-. = / ∙ *00.	, (2.12)
bei der 1. die Stromdichte und 2 den spezifischen Widerstand des Elektrolyten darstellen, ergibt 
sich für die Verteilung der Stromdichte auf der Elektrode folgender Term 
-+, + =   =  " ∙ / ∙ √$ −  = 3 ∙ 4 " ∙ / ∙ √$ − 	, (2.13) 
mit dem Elektrodenstrom 5'  und Elektrolytwiderstand 6 . Für eine planare und kreisrunde 
Elektrode lässt sich dieser Widerstand bezogen auf eine unendlich weit entfernte und unendlich 
große Gegenelektrode nach [82] zu 
3 = /$ (2.14) 
berechnen, was zusammen mit der Beziehung 
- = 4 " ∙ $ (2.15) 
zu folgender Gleichung für die Stromverteilung führt 
-+, + =   = -  ∙ 7 − $
	. 
(2.16)
1' steht hierbei für die mittlerer Stromdichte auf der Elektrodenoberfläche. Das Ergebnis aus 
(2.16) ist in Abbildung 2.5 grafisch dargestellt und zeigt anschaulich, dass Scheibenelektroden 
eine inhomogene Stromverteilung mit einer deutlich erhöhten Stromdichte am Rand aufweisen. 
Diese lokale Feldüberhöhung kann eine Schädigung des Gewebes und der Elektrode 
verursachen, obwohl die mittlere Strom- und damit Ladungsdichte innerhalb der zulässigen 
Grenzwerte für das Elektrodenmaterial liegen. 
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Abbildung 2.5: Normierte Stromdichteverteilung auf einer Scheibenelektrode. 
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3 Stand der Technik 
3.1 Integration einer Sehprothese in die Sehbahn 
Als Sehprothese kann prinzipiell jedes System verstanden werden, das in der Lage ist, einer 
erblindeten Person Bildinformationen zu vermitteln. Im Rahmen dieser Arbeit wird der Begriff 
der Sehprothese jedoch auf rein technische Systeme beschränkt, die das visuelle System 
elektrisch stimulieren. Prothesen, die auf der Applikation von Neurotransmittern [83-85] oder 
auf der optischen Anregung genetisch modifizierter retinaler Neuronen [86, 87] basieren, sowie 
Systeme, die ihre Bildinformation in akustischer oder taktiler Form [88, 89] und damit außerhalb 
der Sehbahn einkoppeln, werden nicht mit einbezogen. Letztere Systeme haben vor allem den 
Nachteil, dass sie keine realen Seheindrücke vermitteln, nur eine geringe Auflösung ermöglichen 
und zudem die Kapazität andere Sinnesorgane belegen [51]. Ebenfalls nicht betrachtet werden 
biohybride Prothesen, bei denen die Verbindung zwischen Stimulationselektroden und 
zentralem Nervensystem durch gezüchtete Neuronen und gezieltes Wachstum derer Axone 
entlang biologischer oder mechanischer Führungsstrukturen hergestellt wird [90, 91]. 
 
Abbildung 3.1: Schematische Darstellung der menschlichen Sehbahn [92]. 
Abbildung 3.1 zeigt eine schematische Zeichnung der menschlichen Sehbahn. Mit Ausnahme der 
Augen und eines kurzen, innerhalb der Augenhöhle gelegenen Abschnittes des Sehnervs, sind 
alle Teile der Sehbahn intrakranial, das heißt im Innern des Schädelknochens gelegen. Für die 
elektrische Stimulation eignen sich in erster Linie die Netzhaut, der primäre visuelle Kortex und 
der Sehnerv, wobei auch eine Stimulation im Bereich zwischen Sehnervenkreuzung und 
visuellem Kortex denkbar wäre. Aufgrund der schlechten chirurgischen Zugänglichkeit dieses 
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Bereichs der Sehbahn [93, 94] wurden bisher aber nur akute Stimulationsversuche durchgeführt 
[95] und die Implantation von Prothesen in diesen Sehbahnabschnitt nur theoretisch betrachtet 
[96]. 
Unter Berücksichtigung der oben genannten Einschränkungen kann man Sehprothesen in drei 
grundlegende, durch den Ort der elektrischen Stimulation charakterisierte Klassen unterteilen. 
Die folgenden Abschnitte dieses Kapitels geben eine Übersicht über die aktuellen und 
ehemaligen Forschungsprojekte, die sich mit der Entwicklung von kortikalen, retinalen und den 
Sehnerv stimulierenden Sehprothesen befassen bzw. befasst haben. 
3.2 Stimulation des visuellen Kortex 
Die Kortikale Stimulation gilt als ältester Versuch, die Sehfunktion mittels Neurostimulation 
wiederherzustellen, und wird dem französischen Chemiker Le Roy und dem Jahr 1755 
zugeschrieben. Im späten 19. Jahrhundert versuchte man dann mittels elektromagnetischer 
Felder Lichtwahrnehmung zu erzeugen, was ebenso wie die Experimente von Le Roy erfolgreich 
verlief, jedoch ebenfalls keinen weiteren Nutzen für die Patienten nach sich zog [94]. 
Akutversuche zur direkten Elektrostimulation des visuellen Kortex mittels aufliegender 
Elektroden erfolgten Ende der zwanziger Jahre des 20. Jahrhunderts und wurden im Rahmen 
neurochirurgischer Operationen durchgeführt [47]. 
3.2.1 Epikortikale Stimulation 
Die Auslösung gezielter Phosphene durch Elektrostimulation des visuellen Kortex und damit der 
Versuch, erblindeten Personen visuell verwertbare Bildinformation zu vermitteln, wurde 
erstmals im Jahr 1968 von G. S. Brindley und W. S. Lewin erreicht. Einer 52-jährigen, in Folge 
eines Glaukom nahezu vollständig erblindeten Frau, wurde damals der Prototyp einer 
Sehprothese, bestehend aus 80 auf der Oberfläche des visuellen Kortex aufliegenden 
Platinelektroden, implantiert. Die Elektroden mit einer Fläche von 0,64 mm2 und einem Abstand 
von 2,4 bzw. 3,4 mm waren in Silikon eingebettet und über Kabel mit 80 passiven RF-
Empfangskreisen verbunden, welche ebenfalls in Form eines Arrays angeordnet und in Silikon 
eingebettet waren. Mit dem System, welches in Abbildung 3.2 gezeigt ist, konnten 
reproduzierbar ortsstabile Phosphene in Form kleiner weiße Punkte ausgelöst und durch 
gleichzeitige Ansteuerung mehrerer Elektroden auch simple Muster generiert werden. Ein der 
Orientierung dienliches Auflösungsvermögen oder die Fähigkeit einzelne Buchstaben zu 
erkennen wurde jedoch nicht erreicht, da viele der erzeugten Phosphene zu weit außen im 
Gesichtsfeld lagen. Durch die zum Teil hohen Stimulationsströme wurden zudem bis zu zwei 
Minuten über die Stimulationsdauer hinaus anhaltende Phosphene sowie starke Kopfschmerzen 
hervorgerufen [8]. Das Implantatdesign wurde später auf 151 Elektroden erweitert [97] und 
durch spalten- und reihenadressierte Signale sowie den Einsatz einfacher Logikschaltungen 
gelang es, 180 Elektroden sequentiell mit nur 29 RF-Schwingkreisen anzusteuern und so die 
suprakraniale Systemkomponente deutlich zu verkleinern und das übersprechen der einzelnen 
Schwingkreise zu verringern [98, 99]. 
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Abbildung 3.2: Erstes kortikales Implantatsystem (links) und Röntgenaufnahme eines Schädels 
mit implantiertem System rechts. Das kleine Array enthält die 80 intrakraniell 
gelegenen Stimulationselektroden, im deutlich größeren Array befinden sich die 
80 extrakranial gelegenen passiven RF Empfänger [8]. 
Angeregt durch diese Ergebnisse, begann ein weiteres Forscherteam um W. H. Dobelle und 
W. J. Kolff mit der Entwicklung einer Kortikalen Sehprothese, um brauchbare Bildinformationen 
an das visuelle System zu übertragen [9, 10]. Zunächst wurden dazu an insgesamt 37 sehenden 
Patienten, die sich aus anderweitigen Gründen einem neurochirurgischen Eingriff unterziehen 
mussten, akute Stimulationsversuche am visuellen Kortex durchgeführt und im Rahmen dieser 
Versuche grundlegende und für die Entwicklung einer kortikalen Sehprothese notwendige 
Erkenntnisse gewonnen [100]. Im weiteren Verlauf des Projektes wurde bei zwei erblindeten 
Patienten ein Elektrodenarray für die Dauer von drei Tagen [101] und bei einem weiteren 
Patienten für die Dauer von 3 Monaten implantiert. 1978 wurde schließlich zwei erblindeten 
Patienten im Alter von 41 und 62 Jahren ein Elektrodenarray implantiert und in beiden Fällen 
mehr als 20 Jahre infektions- und komplikationsfrei vertragen. Ähnlich dem Ansatz von 1968 
wurde ein auf dem visuellen Kortex aufliegendes Elektrodenarray zur Stimulation verwendet. 
Das Array war handgefertigt, bestand aus 64 im Abstand von 3 mm hexagonal angeordneten, 
planaren Platinelektroden [102] und wurde über ein Kabel mit der extrakorporalen 
Stimulationselektronik verbunden. Im Gegensatz zu dem 62 jährigen Patienten, der im Alter von 
fünf Jahren durch einen Unfall erblindet war, und bei dem überhaupt keine Sehwahrnehmungen 
mit dem Implantat ausgelöst werden konnten, waren bei dem 41 jährigen Patienten über die 
gesamte Implantationsdauer ortsstabile Phosphene auslösbar, mit Hilfe derer der Patient unter 
anderem in der Lage war, 15 cm große Landoltringe in 1,5 m Entfernung zu unterscheiden [103]. 
Das vollständige Implantatsystem mit den zugehörigen extrakorporalen Komponenten ist 
schematisch im linken Teil von Abbildung 3.3 dargestellt, der rechte Teil der Abbildung zeigt den 
oben genannten und zum Zeitpunkt der Implantation 41 Jahre alten Patienten. 
Im Jahr 2002 wurde von der Forschergruppe bei 16 Patienten beidseitig ein mit 72 planaren 
Platinelektroden bestücktes kabelgebundenes System implantiert. Über diese Studie existiert 
allerdings kein wissenschaftlicher Artikel sondern nur ein online veröffentlichter Beitrag [93, 
104]. 
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Abbildung 3.3: Schematische Darstellung der kabelgebundenen kortikalen Sehprothese (links), 
undatiertes Foto des 1968 mit einem Implantat versehenen Patienten (rechts). 
Die von einer im Brillengestell montierten Kamera aufgenommenen Bilder 
werden von einem am Gürtel getragenen Computersystem in 
Stimulationsströme umgewandelt, welche über eine kabelgebundene 
Verbindung an das auf dem visuellen Kortex platzierte Elektrodenarray 
weitergeleitet werden [105]. 
3.2.2 Intrakortikale Stimulation 
Langzeitversuche mit intrakortikalen Stimulationselektroden wurden erstmals von der 
Forschergruppe um E. M. Schmidt durchgeführt. Dazu wurden 38 den visuellen Kortex 
penetrierende Elektroden bei einer 42 Jahre alten Frau, die aufgrund eines Glaukoms zum 
Zeitpunkt der Implantation bereist seit 22 Jahre erblindet war, für die Dauer von vier Monaten 
implantiert. Die 2 mm langen und zur Spitze hin konisch zulaufenden Elektroden aus Iridium 
waren mit einer 3,5 µm dicken Schicht Parylen verkapselt und paarweise im Abstand von 250, 
500 oder 750 µm verbunden. An den Elektrodenspitzen war das Parylen auf einer Fläche von 
200 µm2 entfernt und das Iridium in diesem Bereich elektrochemisch aktiviert worden. Bei 34 
der 38 Elektroden waren ortsstabile und flimmerfreie Phosphene auslösbar, deren 
Schwellenwerte, bei Stimulation mit biphasischen Strompulsen, im Bereich von 1,9 bis 25 µA 
lagen. Bei einem Elektrodenabstand von 500 µm waren die ausgelösten Phosphene eindeutig 
differenzierbar [106, 107]. Von der gleichen Forschergruppe waren bereits 1990 in 
Akutversuchen an drei sehenden Personen solche Elektrodenpaare mit Abständen von 250 bis 
1000 µm und freiliegenden IrOx Flächen von 40 bis 800 µm2 verwendet worden. In diesen 
Versuchen konnten tiefenabhängige Schwellenwerte von 20 bis 200 µA, ein zur Diskriminierung 
von Phosphenen benötigter Elektrodenabstand von 700 µm sowie eine ideale Eindringtiefe von 
2 bis 3 mm ermittelt werden. Zum Vergleich dienende Stimulationen mit oberflächlichen 
Elektroden ergaben damals Schwellenwerte um 2 mA [108]. In später durchgeführten 
Implantations- und Stimulationsversuchen an Makaken wurden Arrays mit 8 bzw. 16 Elektroden 
verwendet, wobei in einem Fall 19 Elektrodenarrays und somit insgesamt 152 Elektroden in den 
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visuellen Kortex eines Primaten implantiert wurden [109, 110]. Ein Bild eines solchen Arrays ist 
im linken Teil von Abbildung 3.4 zu sehen, der rechte Teil dieser Abbildung zeigt die REM-
Aufnahme (Rasterelektronenmikroskop) einer Elektrodenspitze. 
       
Abbildung 3.4: Elektrodenarray mit 8 penetrierenden Stimulationselektroden unterschiedlicher 
Länge (links), REM-Aufnahme einer Elektrodenspitze mit strukturierter 
Parylenverkapselung und freigelegtem IrOx (rechts) [109]. 
Von den 152 Elektroden waren nach der Implantation jedoch nur 114 funktionsfähig, bei den 
verbleibenden 38 hatte die Kabelverbindung während der Implantation Schaden genommen 
[109]. Außerdem gestaltete sich die Verlegung der Kabel bei erhöhter Anzahl an Arrays als 
schwierig, weshalb man derzeit an der Entwicklung eines Implantatsystems mit induktiver 
Daten- und Energieübertragung arbeitet. Das Konzept dieses Systems basiert auf unabhängigen 
Stimulationseinheiten, die jeweils aus einem Array mit 16 Elektroden, einem Mikrochip mit 16 
Stromquellen und einer Sende- / Empfangsspule bestehen. Die elektrochemische Aktivierung 
des Iridiums soll über den Mikrochip erfolgen wobei die „Stabilizer Pins“ als Referenz- und 
Counterelektrode fungieren sollen [110]. 
Aufbauend auf diesen Erkenntnissen zur intrakortikalen Stimulation des visuellen Kortex arbeitet 
aktuell eine weitere Gruppe um R. Normann an der Entwicklung einer drahtlosen und vollständig 
implantierbaren intrakortikalen Sehprothese. Die Prothese basiert auf dem „Utah-Array“ [111, 
112], einem aus 100 nadelförmigen Elektroden bestehenden Elektrodenarray, welches 
ursprünglich zur kortikalen Reizableitung entwickelt und bisher auch nur zu diesem Zweck 
eingesetzt wurde. Die 1,5 mm langen Elektroden aus Silizium befinden sich in einer Anordnung 
von 10 mal 10 Elektroden und einem Abstand von 400 µm zueinander auf einer nur 250 µm 
dicken Basis. Trotz ihres geringen Durchmessers von 80 bis 100 µm, gemessen im Bereich der 
Basis, sind die Elektroden stabil genug um in den Kortex aber auch in deutlich festere 
Materialien eingebracht zu werden [113]. Eine REM-Aufnahme des „Utah-Array“ ist in der linken 
Hälfte von Abbildung 3.5 gezeigt. 
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Abbildung 3.5: REM-Aufnahme des „Utah-Array“ (links) [114], Schematische Darstellung des 
vollständig implantierbaren Systems (rechts) [115]. 
Die ursprünglich nur mit Platin, in Anbetracht der Nutzung zur Stimulation aber nun mit Platin 
und Iridium beschichteten Arrays wurden bereits erfolgreich in Langzeitversuchen an Katzen 
erprobt und es wurde gezeigt, dass auch die Implantation selbst ohne größere Komplikationen 
durchgeführt werden kann [115]. Die unvermeidbare Schädigung von Blutgefäßen und 
Nervenzellen wurde durch eine speziell für diesen Zweck entwickelte Apparatur, welche das 
Array pneumatisch mit einer Geschwindigkeit von 8,3 m/s vollständig in den Kortex einbringt, 
minimiert [116]. 
Einzelne Komponenten des vollständig implantierbaren und drahtlosen Systems wurden bereits 
entwickelt und getestet, das Gesamtsystem befindet sich allerdings noch in der Entwicklung 
[117]. Geplant sind zunächst Versuche mit dressierten Affen, bei denen der Fokus vor allem auf 
die Signalvorverarbeitung mittels Retina Encoder und damit auf die im visuellen Kortex 
stattfindende Signalinterpretation gerichtet sein wird [115]. 
Neben den bereits aufgeführten Projekten beschäftigen sich derzeit noch zwei weitere 
Forschergruppen mit der Entwicklung kortikaler Sehprothesen. Das spanische Projekt CORTIVIS 
(Cortical Visual Neuroprosthesis for the Blind) legt dabei seinen Schwerpunkt auf extrakorporale 
Hardware und Software zur Bildverarbeitung und zur Erzeugung von Stimulationssequenzen 
[114, 118, 119], das kanadische Projekt unter Leitung von M. Sawan befasst sich vorwiegend mit 
der Entwicklung von extra- und intrakorporaler Elektronik sowie der Daten- und 
Energieübertragung [120]. 
3.2.3 Zusammenfassung 
Vergleicht man die hier vorgestellten kortikalen Sehprothesen so kann man zwischen zwei 
grundlegenden Typen unterscheiden. Die einen arbeiten mit auf der Oberfläche des visuellen 
Kortex aufliegenden Elektroden und haben unter anderem den Vorteil, dass sie einfacher 
herzustellen und einfacher zu implantieren sind. Zudem sind die Verletzungsgefahr des 
Nervengewebes und das Risiko der Implantatbeschädigung sowohl während des chirurgischen 
Eingriffs als auch über den Zeitraum der Implantation gering [93]. Der zweite Implantattyp 
basiert auf intrakortikalen, das heißt den Kortex penetrierenden Elektroden. Diese haben 
gegenüber aufliegenden Elektroden, bei denen sich als Reaktion auf das Implantat eine 
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Faserschicht zwischen Implantat und Gehirn ausbildet [8], den entscheidenden Vorteil, dass die 
zur Auslösung von Phosphenen benötigten Stimulationsströme aufgrund des geringeren 
Abstandes von Elektroden und Neuronen deutlich geringer ausfallen. Durch diese um ein bis drei 
Größenordnungen kleineren Schwellenwerte [107, 108] werden störende Effekte wie Flimmern 
und meningeale Schmerzen [103] vermieden und das Risiko der Auslösung epileptischer Abfälle 
aufgrund zu hoher Reizströme minimiert [3]. Die von intrakortikalen Elektroden ausgelösten 
Phosphene werden zudem als deutlich kleiner beschrieben und die auch als „Überstimulation“ 
bezeichnete Auslösung multipler Phosphene bei Stimulation einzelner Elektroden tritt deutlich 
seltener auf [121]. Bereits bei einem Elektrodenabstand von 500 µm können die ausgelösten 
Phosphene voneinander unterschieden werden. Nachteilig ist die beim Implantieren 
penetrierender Elektroden unvermeidbare Verletzung des Nervengewebes. Diese soll jedoch 
mittels spezieller Implantationstechnik gering ausfallen [116]. 
Die direkte Stimulation des Kortex hat den Vorteil, dass sie völlig unabhängig von der 
geschädigten Netzhaut oder des geschädigten Sehnervs ist und der visuelle Kortex in den 
meisten Fällen von Blindheit überhaupt nicht betroffen ist [3]. Einen weiteren Vorzug bildet die 
große für die Stimulation zur Verfügung stehende Oberfläche des Kortex, welche selbst bei 
aufliegenden Arrays, deren Elektroden aufgrund der benötigten Stromstärke relativ groß 
ausfallen und mit 2 - 3 mm Abstand relativ weit auseinander liegen, noch eine große Zahl an 
Elektroden ermöglicht. Verglichen mit der Netzhaut, auf der ein Gesichtsfeld von 2° etwa einer 
Fläche von 1 mm2 entspricht, hat man auf der Kortexoberfläche eine bis zu 2000fach vergrößerte 
Abbildung. Durch die mit 2 - 3 mm relativ große Dicke des Kortex können durch Einsatz 
penetrierender Elektroden sogar mehrere Stimulationszonen in unterschiedlichen Tiefen 
realisiert werden, wodurch sich die räumliche Auflösung zusätzlich verbessern lässt [93]. Durch 
die intrakraniale Lage ist das Implantat zudem gut geschützt. Was die Degeneration des visuellen 
Kortex als Folge retinaler Degeneration angeht, gibt es nur unklare Aussagen, die von sehr 
leichten bis hin zu signifikanten Veränderungen reichen. Die Ergebnisse von über 30 
Stimulationsjahren [103] weisen aber auf eine eher geringe Umstrukturierung hin, die auf jeden 
Fall deutlich geringer ausfällt, als dies innerhalb der Netzhaut der Fall ist [122]. 
Neben den erwähnten Vorteilen hat die kortikale Stimulation aber auch eine Reihe von 
Nachteilen, unter anderem, dass sie die in der Retina und im Thalamus stattfindende 
Vorverarbeitung der Bildinformationen vollständig übergeht. Die durch direkte Stimulation an 
den Kortex übermittelte Information wird deshalb nicht als einfacher Bildpunkt interpretiert, 
sondern als komplexeres Muster, welches Informationen zu Form, Farbe, Textur, Größe, 
Intensität, Orientierung und Lage sowie zeitliche und räumliche Informationen enthält [109, 
113]. Darüber hinaus ist die Abbildung des Gesichtsfeldes auf den visuellen Kortex nicht genau 
definiert und variiert stark von Patient zu Patient. Ein Teil des visuellen Kortex liegt zudem in 
einer Falte, dem Sulcus calcarinus, und ist daher für die Stimulation mit Elektroden überhaupt 
nicht zugänglich [93]. 
Ein weiterer zu berücksichtigender Punkt ist, dass die gesellschaftliche Akzeptanz von 
Implantaten im Gehirn, insbesondere wenn diese über Kabel mit extrakorporaler Elektronik 
verbunden sind, deutlich geringer ausfällt, als dies zum Beispiel bei Retina- oder 
Cochleaimplantaten der Fall ist [55]. Der größte und entscheidende Nachteil kortikaler 
Sehprothesen besteht aber in dem für den Patienten nicht ungefährlichen chirurgischen Eingriff, 
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sowie in der Gefahr von irreparablen, durch das Implantat selbst oder durch postoperative 
Infektionen hervorgerufenen Hirnschäden [113]. 
3.3 Stimulation des Sehnerven 
Erste Versuche zur elektrischen Stimulation des Sehnervs wurden schon 1933 an Kaninchen 
durchgeführt und bereits bei diesen Versuchen konnte mit Hilfe von kortikaler Ableitung eine 
eindeutige Korrelation zwischen applizierten Stimulationsströmen und gemessenen kortikalen 
Reizantworten nachgewiesen werden [123]. Spätere Versuche an Katzen konnten diese 
Ergebnisse bestätigen und zudem genauere Informationen über die Form der kortikalen Antwort 
geben [124]. Im Jahr 1945 wurden erstmals elektrische Stimulationsversuche am Sehnerv eines 
Menschen durchgeführt. Dabei wurde der Sehnerv eines 38 jährigen Mannes, dem infolge einer 
Krebserkrankung das rechte Auge entfernt wurde, mittels zweier Platinelektroden intraorbital 
stimuliert. Der Mann berichtete über Lichtwahrnehmungen unterschiedlicher Dauer, Form und 
Farbe, die eindeutig mit der Applikation der Strompulse zusammenhingen, und nahm bei 
wiederholter Stimulation mit gleichen Stimulationsparametern nahezu gleiche Konturen wahr 
[125]. 
3.3.1 Extraneurale / circumneurale Stimulation 
Das erste den Sehnerv stimulierende Implantat wurde vom Forscherteam um C. Veraart und 
J. Delbeke im Februar 1998 bei einer infolge von RP erblindeten 59 jährigen Patientin eingesetzt. 
Dabei wurde am intrakraniellen Teil des rechten Sehnervs eine mit vier Platinelektroden 
bestückte, den Nerv umschließende Silikonmanschette angebracht [126]. Das zu diesem 
Zeitpunkt noch kabelgebundene System ist im linken Teil von Abbildung 3.6 schematisch 
dargestellt [127]. Die Eignung der Patientin für das Implantat wurde zuvor mittels extraokularer 
Stimulation überprüft, bei welcher mit Hilfe einer auf dem geschlossenen Augenlied 
aufliegenden Stimulationselektrode ladungsbalancierte biphasische Strompulse appliziert 
wurden. Die zur Auslösung von Phosphenen benötigten Ladungsmengen waren bei erblindeten 
RP Patienten deutlich höher als bei gesunden Testpersonen, wobei zum Teil überhaupt keine 
Phosphene ausgelöst werden konnten [128]. Im August 2000 wurde das System durch eine 
subkutan implantierte Stimulationselektronik und eine zugehörige Empfangsspule erweitert, 
wobei die alte Manschettenelektrode durch den im Schädelknochen befestigten Steckverbinder 
weiterverwendet werden konnte. Die vier biphasischen Stromquellen der Stimulationselektronik 
ermöglichen Ströme von 10 µA bis 3,8 mA bei einer maximalen Spannung von +/- 10 V. Eine 
Röntgenaufnahme des bei einer Frequenz von 12 MHz drahtlos mit Energie und Daten 
versorgten Systems ist im rechten Teil von Abbildung 3.6 zu sehen [129, 130]. 
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Abbildung 3.6: Schematische Darstellung des kabelgebundenen Implantatsystems (links) mit 
Cuff-Elektrode (1), im Schädelknochen verankertem Steckverbinder (2), 
Kabelaustritt im Bereich des Schlüsselbeines (3) und Anschlussstecker für 
externen Stimulator (4) [127]. Röntgenaufnahme des drahtlosen 
Implantatsystems (rechts) [130]. 
Bereits zwei Tage nach der Implantation der Elektroden wurde mit dem Stimulationstraining 
begonnen, in dessen Verlauf 109 reproduzierbar auslösbare Phosphene ausgemacht werden 
konnten [131]. Die Schwellenwerte lagen dabei immer unterhalb von 300 nC für einzelne 
Strompulse bzw. unterhalb von 100 nC für Pulsfolgen mit 300 Hz. Bei einer Elektrodenfläche von 
0,2 mm2 entspricht dies Ladungsdichten von 150 bzw. 50 µC/cm2 [129]. Nach mehrwöchigem 
Training war die Patientin in der Lage, 45 verschiedene Muster, welche sie mit Hilfe einer auf 
ihrem Kopf montierten Kamera erfasste, zu unterscheiden. Für das Abscannen mittels 
Kopfbewegung und Erkennen eines Musters wurde im Mittel etwas weniger als eine Minute 
benötigt und die Muster wurden mit einer Wahrscheinlichkeit von über 75% richtig erkannt 
[131]. Im Jahr 2006 wurde einem 68 Jahre alten RP Patienten eine mit acht Platinflächen 
versehene Cuff-Elektrode implantiert. Die Elektrode wurde in diesem Fall jedoch nicht am im 
Schädel gelegenen Teil des Sehnervs befestigt, sondern am intraorbitalen Teil. Durch die 
Platzierung innerhalb der Augenhöhle wurde ein deutlich weniger invasiver chirurgischer Eingriff 
ermöglicht [132]. 
3.3.2 Intraneurale / intrafaszikuläre Stimulation 
Derzeit arbeitet die chinesische Forschergruppe um Q. Ren an der Entwicklung eines vollständig 
implantierbaren Systems zur orbitalen Stimulation des Sehnervs. Dieses System basiert auf einer 
in eine Silikonlinse eingebetteten CMOS Kamera, welche in den Kapselsack implantiert wird, 
einer implantierbaren Prozessoreinheit mit integrierter Stimulationselektronik und dem 
penetrierenden Elektrodenarray, bestehend aus 13 Platin-Iridium beschichteten Elektroden mit 
Längen von 0,8 bis 1,5 mm. Die Energieversorgung der Kamera erfolgt über eine ringförmige 
Solarzelle auf der Iris, die Stimulationselektronik wird über eine Mikrobatterie versorgt, welche 
drahtlos wieder aufgeladen werden kann. Kamera und Elektrodenarray wurden bereits 
entwickelt und in Tierversuchen erfolgreich getestet. In einer ersten klinischen Studie sollen 
Bildakquisition und Bildverarbeitung zunächst extraokular erfolgen und Daten sowie Energie 
drahtlos zur implantierten Stimulationselektronik übertragen werden [133, 134]. Das vollständig 
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implantierbare System ist schematisch im rechten Teil, das penetrierende Elektrodenarray im 
linken Teil von Abbildung 3.7 zu sehen. 
           
Abbildung 3.7: REM Aufnahme des penetrierenden Elektrodenarrays (links) und schematische 
Darstellung des vollständig implantierbaren „C-Sight“ Systems (rechts) [133]. 
Ein japanisches Projekt beschäftigt sich aktuell mit der intraokularen Stimulation des Sehnervs, 
bei welcher dieser im Bereich der Papille stimuliert wird. Nachdem diese Art der Stimulation im 
Tierversuch mittels kortikaler Reizableitung erfolgreich getestet wurde [135, 136], konnten auch 
bei einer an RP erblindeten 35 Jahre alten Frau Phosphene ausgelöst werden. Der Patientin 
wurden dazu drei drahtförmige Stimulationselektroden in den Außenbereich der Papille sowie 
eine Referenzelektrode gleichen Typs in den Glaskörperraum implantiert. Die drei 
Platinelektroden mit einem Durchmesser von 50 µm und freiliegendem Platin auf einer Länge 
von etwa 500 µm wurden dabei etwa 1 – 2 mm tief im Sehnerv platziert. Bei der ersten 
Stimulationssitzung, einen Tag nach der Operation, konnte die Patientin noch nicht eindeutig 
zwischen spontanen und mittels elektrischer Stimulation ausgelösten Phosphenen 
unterscheiden, weshalb die Elektroden zunächst im Auge belassen wurden. Bei der sechs 
Monate später stattfindenden zweiten Stimulationssitzung konnten reproduzierbar Phosphene 
ausgelöst werden, welche unabhängig von der Elektrode als runde, ovale oder Linienförmige 
Muster, in der Größe zwischen einem Streichholzkopf und einem Apfel variierend, beschrieben 
wurden. Zur Stimulation wurden dabei Pulsfolgen mit 1 s Dauer, 320 Hz Pulsfrequenz und 
biphasischen Strompulsen mit 250 µs Pulslänge verwendet. Die Schwellenwerte zur Auslösung 
von Phosphenen betrugen je nach Elektrode 5, 30 oder 70µA [137]. Zur weiteren Untersuchung 
der intraokularen Stimulation des Sehnervs soll nun ein implantierbarer Multielektrodenchip 
entwickelt werden [135]. 
3.3.3 Zusammenfassung 
Bei der Stimulation des Sehnervs kann zum einen zwischen Systemen unterschieden werden, die 
den Sehnerv mittels auf der Oberfläche aufliegender Elektroden stimulieren und solchen, die 
dies über penetrierende Elektroden tun, zum anderen kann die Lage der Elektroden bezüglich 
der Sehbahn als Klassifizierung herangezogen werden. In diesem Fall würde man zwischen 
intrakranialen, intraorbitalen und intraokularen Implantaten unterscheiden. Die Stimulation mit 
aufliegenden Elektroden ist sowohl intrakranial [129, 130], als auch intraorbital [132] möglich. 
Stand der Technik 31 
Sie hat, verglichen mit penetrierenden Elektroden, den Nachteil, dass nur eine sehr geringe 
Ortsauflösung erreichbar ist, was im wesentlichen daran liegt, dass in erster Linie die äußeren 
Nervenfasern des Sehnervs stimuliert und dadurch vornehmlich Phosphene im äußeren 
Gesichtsfeld ausgelöst werden. Denn dadurch dass die Nervenfasern aus dem peripheren Teil 
der Netzhaut am weitesten außen in der Nervenfaserschicht der Retina verlaufen, nehmen sie 
auch eine mehr periphere Position im Sehnerv ein, wohingegen die Axone der näher an der 
Papille liegenden Ganglienzellen weiter innen im NFL verlaufen und sich dadurch in einer eher 
zentralen Position im Sehnerv befinden. Diese radiale Ortsauflösung kann jedoch nur von 
mehreren penetrierenden Elektroden mit unterschiedlicher Eindringtiefe oder von einer 
penetrierenden Elektrode mit mehreren aktiven Bereichen genutzt werden. Penetrierende 
Elektroden, prinzipiell an jeder Stelle des Sehnervs einsetzbar, haben aber den Nachteil, dass sie 
das Nervengewebe und gegebenenfalls auch die im Innern des Sehnervs verlaufenden 
Blutgefäße beschädigen. 
Im Gegensatz zur kortikalen Stimulation setzt die Stimulation des Sehnervs einen von der 
Stimulationsstelle bis zum Gehirn funktionsfähigen Sehnerv voraus. Bei einem Glaukom oder 
einer diabetischen Retinopathie im fortgeschrittenen Stadium, beides relativ häufig 
anzutreffende Krankheitsbilder, ist ein den Sehnerv stimulierendes Implantat zum Beispiel nicht 
mehr erfolgreich einsetzbar [121]. Zudem ist die sich teilweise in den Sehnerv fortsetzende 
Ortsauflösung der Retina aufgrund der extrem hohen Nervenfaserdichte kaum nutzbar, da 
hierzu so kleine Elektroden und ebenso kleine Elektrodenabstände erforderlich wären, wie sie 
technisch noch nicht realisierbar sind. Die zu erwartende Ortsauflösung eines solchen 
Implantates ist somit eher gering. Sollte diese technische Hürde in Folge fortschreitender 
Miniaturisierung jedoch irgendwann überwunden sein, dann könnte gerade die hohe 
Nervenfaserdichte ein entscheidender Vorteil bei der elektrischen Stimulation des Sehnervs sein. 
Denn während im visuellen Kortex und auf der Retina das Gesichtsfeld auf einer relativ großen 
Fläche repräsentiert ist, die eine vollständige Abdeckung mit Stimulationselektroden erschwert, 
ist das Gesichtsfeld im Sehnerv auf einer sehr kleinen Fläche repräsentiert [16]. Verglichen mit 
der kortikalen Stimulation ergibt sich vor allem der Vorteil des deutlich ungefährlicheren, wenn 
auch im Fall von intrakranialen Stimulationselektroden deutlich schwierigeren chirurgischen 
Eingriffs. Außerdem wird zumindest teilweise die Informationsvorverarbeitung des visuellen 
Systems genutzt. 
3.4 Stimulation der Netzhaut 
Dass die Elektrostimulation des Augapfels zu Seheindrücken in Form von Phosphenen führt, 
wurde schon 1823 von Purkinje entdeckt, dass die so erzeugten Phosphene letztlich durch die 
Stimulation der Retina ausgelöst wurden, konnte allerdings erst 1939 durch Granit und Helme 
gezeigt werden [93]. Mitte des 20. Jahrhunderts folgten weitere grundlagenorientierte 
Experimente in Form von in-vitro Stimulationsversuchen an Retinae von Pfeilschwanzkrebsen 
(Limulus) [138] sowie in Form von extraokularer Stimulation am Menschen mittels auf der 
Bindehaut aufliegender Elektroden [139] oder mit Hilfe von Stimulationselektroden in NaCl-
Lösung, wobei Letztere als elektrisches Übertragungsmedium zwischen Elektroden und Auge 
fungierte [140, 141]. Diese ausschließlich an sehenden Personen durchgeführten nichtinvasiven 
Experimente erbrachten jedoch nur Informationen über Form und Farbe der erzeugten 
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Phosphene in Abhängigkeit von Frequenz und Amplitude des applizierten Wechselstroms [141], 
einen darüber hinausgehenden Nutzen für erblindete Personen hatten diese Versuche nicht. 
Das erste retinale Implantat wurde bereits im Jahr 1956 durch den Australischen Wissenschaftler 
Tassicker patentiert [49]. Dieses aus einer hinter der Retina platzierten Selen-Fotodiode 
bestehende Implantat wurde zunächst bei zwei Kaninchen subretinal implantiert und auf 
Bioverträglichkeit getestet. Im Anschluss daran wurde es einer erblindeten Frau eingesetzt, 
wobei es wegen der weit fortgeschrittenen retinalen Degeneration nicht subretinal sondern 
zwischen Choroidea und Sklera platziert wurde. Eine aufgrund der Selenkristalle erwartete 
Ortsauflösung konnte jedoch nicht erzielt werden und die Patientin berichtete lediglich über 
gleichmäßige Lichtwahrnehmung im gesamten Stimulationsbereich des Implantates. In einem 
späteren, nicht im Detail publizierten Humanversuch, wurde das Implantat bei einer weiteren 
Person eingesetzt [142]. Die Versuche von Tassicker waren dem damaligen Stand der 
technologischen und medizinischen Entwicklung sehr weit voraus [143] und wurden erst Mitte 
der neunziger Jahre in Form von Akutversuchen zur elektrischen Stimulation der menschlichen 
Retina wieder aufgenommen [15]. 
In den dazwischenliegenden vier Jahrzehnten wurde eine Vielzahl unterschiedlicher in-vitro und 
in-vivo Versuche an diversen Tiermodellen vorgenommen. Die meisten Versuche wurden dabei 
an Kaninchen, Mäusen, Ratten, Hunden oder Katzen durchgeführt, wobei sowohl intakte 
Netzhäute stimuliert wurden als auch Netzhäute, bei denen die Degeneration der 
Fotorezeptoren durch Verabreichung von Substanzen wie z.B. Jodessigsäure künstlich 
herbeigeführt wurde [144]. Später wurden auch genetisch veränderte Tiermodelle mit zumeist 
unvollständig entwickelten Fotorezeptoren verwendet [145]. Sehr frühe Akutversuche zur 
direkten Stimulation der Retina bei gleichzeitigem Nachweis der Reizweiterleitung durch 
Ableitung am visuellen Kortex sowie am optischen Trakt wurden Anfang der sechziger Jahre an 
Katzen durchgeführt [146]. Die vermutlich ersten in-vivo Stimulationsversuche mit über einen 
Zeitraum von mehr als 10 Monaten chronisch implantierten Elektroden erfolgten gegen Ende 
der siebziger Jahre ebenfalls an Katzen [147]. Stimuliert wurde in beiden Fällen die 
Netzhautoberfläche, d.h. es wurde epiretinal stimuliert. Versuchsergebnisse von Tiermodellen 
mit degenerativer Netzhautdystrophie wurden erstmals 1970 veröffentlicht und zeigten, dass 
die elektrische Stimulation der Retina selbst bei vollständigem Verlust der Fotorezeptoren zu 
kortikale Reizantworten führt [144]. 
Trotz der vielen durchgeführten Tierversuche und den daraus gewonnenen Erkenntnissen bleibt 
eine Vielzahl an Fragestellungen, die für die Entwicklung einer Netzhautprothese unverzichtbar 
sind, unbeantwortet. Dies liegt zum einen daran, dass in den Versuchen unterschiedliche 
Tiermodelle, Elektroden und Messverfahren eingesetzt wurden, was einen Vergleich der 
Ergebnisse, insbesondere bei der Bestimmung von Stimulationsschwellenwerten, mitunter 
unmöglich macht [145]. Zum anderen sind Fragen bezüglich der Wahrnehmung von Phosphenen 
und der Neuroplastizität des visuellen Systems im Tierversuch einfach nicht zu beantworten. 
Letztere können selbst durch akute Humanversuche, unter anderem aufgrund des hier nicht 
nutzbaren Lerneffektes, nur bedingt beantwortet werden [148, 149]. Neben dem Ziel, Patienten, 
die aufgrund der Degeneration ihrer Fotorezeptoren erblindet sind, einen Teil ihres 
Sehvermögens zurückzugeben, erhofft man sich durch chronische Stimulationsversuche mit 
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Prototypen retinaler Sehprothesen vor allem Antworten auf diese noch offenen Fragen zu 
finden. 
3.4.1 Klassifizierung von retinalen Sehprothesen 
Retinale Sehprothesen unterscheiden sich durch eine Vielzahl technischer und physiologischer 
Details, unter anderem durch die Art der Stimulationselektroden, die verwendeten 
Elektrodenmaterialien, den Elektrodenzugang zur Netzhaut, die Datenübertragung, die 
Energieversorgung und die Positionierung der Hauptkomponenten. Das von der Literatur 
verwendete und allgemein anerkannte Kriterium für eine Charakterisierung der Systeme ist die 
Art des retinalen Zugangs der Stimulationselektroden. Diese Unterscheidung bezüglich des 
Implantationsortes der Elektroden ermöglicht eine Einteilung in drei Grundklassen [150]. 
 
Abbildung 3.8: Stimulationselektrodenarrays im und am menschlichen Auge [Ursprüngliche 
Quelle: Talos, Wikimedia Commons, lizenziert unter GNU-Lizenz für freie 
Dokumentation, URL: 
http://upload.wikimedia.org/wikipedia/commons/a/a5/Eye_scheme.svg]. 
Bei den epiretinalen Sehprothesen liegen die Stimulationselektroden auf der Innenseite der 
Retina und damit auf der Nervenfaserschicht auf, wobei das Ziel der elektrischen Stimulation die 
Ganglienzellen sind. Bei den subretinalen Systemen befinden sich die Stimulationselektroden 
hingegen zwischen dem retinalen Pigmentepithelium und dem neuronalen Teil der Netzhaut, 
also an der ursprünglichen Position der Fotorezeptoren. Bei diesem Konzept sollen, in 
Anlehnung an den ursprünglichen Signalpfad, die Bipolar- und Horizontalzellen stimuliert 
werden. Die dritte Klasse an retinalen Sehprothesen umfasst verschiedene Konzepte mit den 
zum Teil nicht immer eindeutigen Bezeichnungen „transretinal“, „suprachoroidal“, „episkleral“, 
„intraskleral“, „transskleral“, „transcorneal“ oder aber mit noch allgemeineren Bezeichnungen 
wie „extraokular“, „minimalinvasiv“ und „nichtinvasiv“. Allen Systemen dieser Klasse ist gemein, 
dass sich die Stimulationselektroden nicht in direktem Kontakt mit der neuronalen Netzhaut 
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befinden, weshalb im Rahmen dieser Arbeit der übergeordnete Begriff der „indirekten retinalen 
Stimulation“ [151] verwendet wird. 
3.4.2 Subretinale Stimulation 
Optobionics Inc. 
Lässt man die frühen Versuche des australischen Wissenschaftlers Tassicker von 1956 einmal 
außer Acht, dann waren die Brüder Alan und Vincent Chow die ersten Wissenschaftler, die ein 
Retinaimplantat im chronischen Humanversuch erprobten haben. Ebenso wie schon Tassicker 
gut vier Jahrzehnte zuvor, wählten auch sie den Ansatz eines passiven subretinalen Implantates, 
welches von ihnen als „Artificial Silicon Retina” (ASR) bezeichnet wird. Ein solches Implantat, ein 
runder Siliziumchip mit einer Dicke von 25 µm und einem Durchmesser von 2 mm, ist ebenso 
wie eine schematische Darstellung des Systems in Abbildung 3.9 gezeigt. Der abgebildete 
Mikrochip besteht aus ca. 5000 Mikrofotodioden mit einer Fläche von 20 x 20 µm2 und einem 
Abstand von 10 µm. Auf der zur Retina zeigenden Seite dieses Mikrofotodiodenarrays (MPDA) 
befinden sich die etwa 5000 Stimulationselektroden aus Platin oder Iridiumoxid, die andere Seite 
des Chips ist ganzflächig mit Platin oder Iridiumoxid beschichtet und dient als Gegenelektrode. 
Um bei der Stimulation eine höhere Ladungsdichte zu erreichen, ist die Fläche der 
Mikroelektroden gegenüber der Fläche der Mikrofotodioden verkleinert [152, 153]. 
      
Abbildung 3.9: Schematische Darstellung des Retina Implantates der Firma Optobionics (links), 
REM-Aufnahme des Mikrofotodiodenarrays (MPDA) rechts [152, 153]. 
Der Entwicklung des MPDA gingen Akutversuche an Kaninchen voraus, bei denen mit subretinal 
implantierten bipolaren Streifenelektroden und extraokular platzierten Fotodioden bereits 
Ladungsdichten von 2,8 nC/cm2 zu kortikalen Reizantworten führten. Aufgrund dieser sehr 
niedrigen Schwellenwerte und der Tatsache, dass die durch helle Lichtblitze auf die externen 
Fotodioden hervorgerufen kortikalen Reizantworten denen durch Lichtstimulation an nicht 
implantierten Augen sehr ähnlich waren, schien das Prinzip eines passiven subretinalen Systems 
machbar [154]. 
Es folgten chronische Versuche an Kaninchen und Katzen, bei denen 2-3 mm große und 50 sowie 
250 µm dicke Implantate mit Elektroden aus Gold, Platin und Iridiumoxid subretinal eingesetzt 
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wurden. Die Implantate der Tiere wurden über einen Zeitraum von mehreren Monaten 
regelmäßig mit gepulstem Infrarotlicht stimuliert und dabei sowohl die elektrische Funktionalität 
durch Ableitung an der Hornhaut als auch die Reizweiterleitung durch Ableitungen am visuellen 
Kortex erfolgreich getestet. Bei einigen Implantaten wurde allerdings eine mit der Zeit deutlich 
abnehmende Amplitude festgestellt. Die Implantate waren über den gesamten Zeitraum 
ortstabil und anschließende histologische Untersuchungen zeigten keine Zeichen von 
biologischer Unverträglichkeit. Wie erwartet waren bei beiden Tiermodellen die Fotorezeptoren 
im Bereich des Implantates, hervorgerufen durch die Abtrennung vom RPE, vollständig 
abgestorben. Bei Kaninchen waren jedoch auch die inneren Schichten der Retina stark 
degeneriert, was auf die relativ einseitige choroidale Blutversorgung dieser Retina 
zurückzuführen ist. Bei den entfernten Implantaten wiesen insbesondere die mit Gold 
beschichteten Elektroden starke Korrosionserscheinungen auf, was unter anderem auf die 
infolge fehlender Signalverarbeitung nicht ladungsbalancierten biphasischen Pulse 
zurückzuführen ist und was darüber hinaus die zuvor festgestellte abnehmende Amplitude bei 
den kornealen Ableitmessungen erklärte. Basierend auf diesen Erkenntnissen wurden die 
Elektroden der MPDAs nur noch aus Platin oder Iridiumoxid hergestellt und für alle noch 
folgenden Tierversuche wurden ausschließlich Katzen oder Ratten und damit Tiermodelle mit 
beidseitiger, d.h. auch mit retinaler Blutversorgung, genutzt [152, 155, 156]. Allerdings zeigte 
sich auch bei später über eine Dauer von 5 Jahren durchgeführten Versuchen an Katzen, dass 
sich trotz stabiler Implantatposition, guter Bioverträglichkeit und elektrischer Funktionsfähigkeit 
die vom Implantat erzeugten Stimulationsamplituden mit der Zeit deutlich verringerten [157]. 
Im Jahr 2001 wurde sechs erblindeten RP Patienten im Alter von 45 bis 76 Jahren ein ASR 
Mikrochip unter die Netzhaut des rechten Auges verpflanzt. Die Patienten waren zuvor mittels 
elektrischer Stimulation ihrer Hornhaut auf Eignung getestet worden und bei allen ließen sich 
auf diese Weise Phosphene auslösen. Die zunächst für einen Zeitraum von 6 bis 18 Monaten im 
Auge belassenen Implantate waren alle elektrische funktionsfähig und es traten keinerlei 
unerwünschte Effekte wie Infektionen, Abstoßungsreaktionen oder Netzhautablösungen auf. 
Alle Patienten berichteten über subjektive Verbesserungen ihres Sehvermögens bezüglich 
Helligkeits-, Kontrast- und Farbwahrnehmung, Bewegungs- und Formerkennung sowie 
Gesichtsfeldgröße. Diese subjektiven Eindrücke wurden zudem durch die Ergebnisse objektiver 
Standardtests wie Elektroretinogramm, Bestimmung des Gesichtsfeldes und optische 
Kohärenztomographie bestätigt. 
Die Tatsache, dass sich die festgestellten Verbesserungen auf eine große Fläche der Netzhaut 
und damit auch auf Gebiete abseits des etwa 20° dezentral zur Makula gelegenen Implantates 
erstreckten und dass diese Verbesserungen erst eine Woche bis zwei Monate nach der 
Implantation und damit deutlich verzögert auftraten, lässt sich nicht mit unmittelbarer 
Stimulation der retinalen Neuronen durch das Implantat erklären. Hierfür wären die 
aufgetretenen Effekte auch viel zu komplex. Vielmehr muss von neurotrophischen Effekten als 
Folge unterschwelliger Stimulation und einer daraus folgenden Zustandsverbesserung der Retina 
ausgegangen werden. Unterstützt wird diese Annahme dadurch, dass, obwohl vier der sechs 
Patienten Infrarotlicht wahrnahmen, bei keinem Patienten Phosphene nachweisbar durch 
Stimulationsströme des Implantates hervorgerufen werden konnten [158, 159]. 
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Die Humanstudie wurde später trotzdem auf zehn Patienten erweitert, wobei sich daraus keine 
neuen Erkenntnisse bezüglich des Implantates ergaben. Auch bei den vier neuen Patienten 
wurde das Implantat gut vertragen, war elektrisch funktionsfähig und führte zu den oben 
beschriebenen Verbesserungen der Sehfunktion. Bei den sechs früheren Patienten hielt die 
Verbesserung der visuellen Funktionen auch nach mehr als 4 Jahren an, was ein zu langer 
Zeitraum für einen möglichen Placebo-Effekt ist. Allerdings kam es bei einigen Implantaten zu 
einer Abnahme der Stimulationsamplituden, welche wie bereits im Tierversuch auf die Korrosion 
der Stimulationselektroden infolge nicht ladungsbalancierter Pulse zurückgeführt wurde [159, 
160]. Der einem verstorbenen Patienten nach gut acht Jahren Implantationsdauer entnommene 
ASR-Chip zeigte hingegen nur geringe Korrosionserscheinungen, woraufhin die Lebensdauer 
eines solchen Implantates auf ca. 20 Jahre geschätzt wurde [161]. 
Letztendlich wurde das Ziel der Humanstudie, durch Stimulationsströme des Implantates 
unmittelbare Seheindrücke hervorzurufen, nicht erreicht. Die Energieversorgung allein über ins 
Auge einfallende Strahlung ist einfach nicht ausreichend hoch, um mit dem ASR-Chip Strompulse 
oberhalb der für eine erfolgreiche Stimulusauslösung erforderlichen Schwelle zu generieren. Die 
aus einfallendem Tageslicht generierbare Energie liegt sogar um Größenordnungen unterhalb 
dieses Schwellenwertes. Vor allem das nicht erreichte Endziel der Humanversuche führte 
schließlich dazu, dass die 1990 in Illinois gegründete Firma Optobionics Inc. im Jahr 2007 in Folge 
eines Insolvenzverfahrens geschlossen wurde [51]. 
Dass sich der vermeintliche Erfolg aus den Tierversuchen, d.h. die direkte Auslösung von 
Phosphenen durch Stimulationspulse des ASR-Chips, nicht in der Humanstudie einstellte, hat 
mehrere Ursachen. Zum einen wurden bei allen Versuchen an Katzen und Kaninchen in 
Ermangelung eines degenerativen Tiermodells vollkommen gesunde Tiere verwendet, deren 
Stimulationsschwellenwerte um ein vielfaches geringer sind, als dies bei degenerierten 
Netzhäuten der Fall ist. Zum anderen waren die in den ersten Versuchen verwendeten 
extraokularen Fotodioden verhältnismäßig groß und zum Teil auch noch in Reihe geschaltet. 
Letztlich kann auch nicht ganz ausgeschlossen werden, dass die bei späteren Tierversuchen 
gemessenen kortikalen Reizantworten eine direkte Reaktion der Retina auf die IR-Pulse sind, 
hervorgerufen durch eine gewisse Infrarotempfindlichkeit dieser Netzhäute.  
Um zu klären, ob die subretinale Stimulation die Ursache für die im Rahmen der Humanstudie 
festgestellten neuroprotektiven Effekte ist, wurden umfangreiche Versuche an RCS-Ratten 
(Royal College of Surgeons), einem Tiermodell mit postnataler Degeneration der Fotorezeptoren, 
durchgeführt. Für die Versuche wurden die Tiere in vier Gruppen aufgeteilt, von denen die erste 
elektrisch aktive ASR-Chips in einer verkleinerten Ausführung und die zweite elektrisch inaktive 
Chips aus oxidiertem Silizium implantiert bekam. Bei der dritten Gruppe wurde ein chirurgischer 
Eingriff, vergleichbar mit der Implantations-OP, durchgeführt, jedoch kein Fremdkörper 
implantiert und Gruppe vier diente als Kontrollgruppe. Die chirurgischen Eingriffe erfolgten im 
Alter von etwa drei Wochen und damit in einem sehr frühen Stadium der Rezeptordegeneration. 
Bei allen Tieren wurden wöchentlich ERG-Messungen (Elektroretinogramm) durchgeführt und 
die mit aktiven Implantaten versehenen Tiere wurden zudem einmal pro Woche mit Infrarotlicht 
stimuliert. Im Zeitraum von vier bis sechs Wochen nach der Implantation ergaben ERG-
Messungen bei den Tieren mit aktiven Implantaten 30 bis 70% bessere Resultate als bei den 
anderen drei Gruppen und bei der histologischen Untersuchung nach acht Wochen wiesen die 
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implantierten Augen eine signifikant höhere Anzahl an Fotorezeptoren auf als die Augen ohne 
Implantat [162, 163]. 
Eine zweite, über einen Zeitraum von 18 Wochen durchgeführte Studie, konnte allerdings keinen 
positiven Einfluss der Stimulation auf die retinale Funktion feststellen und auch die histologische 
Untersuchung ergab keine Hinweise auf einen positiven Einfluss der auf das Implantat als 
Fremdkörper zurückgeführt werden konnte. Sowohl die ERG-Messungen als auch die 
histologischen Befunde zeigten aber, dass die Degeneration bei nicht operierten Augen am 
schnellsten fortschreitet. Somit scheint allein die mechanische Verletzung durch den 
chirurgischen Eingriff und die damit verbundene Freisetzung von Wachstumsfaktoren für die 
verzögerte Rezeptordegeneration verantwortlich zu sein [164]. 
Selbst wenn die neuroprotektiven Effekte, durch welche das Sterben der Fotorezeptoren 
verzögert wird, auf die schwache subretinale Stimulation des Implantates oder auf die Reaktion 
der Netzhaut auf den eingebrachten Fremdkörper zurückzuführen wäre, was nicht 
nachgewiesen werden konnte, handelt es sich bei dem ASR-Chip in keinem Fall um eine 
Sehprothese sondern lediglich um ein therapeutisches Implantat [33, 165]. 
Retina Implant AG 
Aufbauend auf den Ergebnissen der Brüder Chow und finanziell gefördert durch das vom 
Bundesministerium für Bildung und Forschung (BMBF) aufgelegte Forschungsprogramm zur 
Entwicklung von Retinaimplantaten, begann 1995 ein Konsortium unter der Leitung von E. 
Zrenner mit der Entwicklung eines subretinalen Augenimplantates (SUBRET). Zunächst wurde 
der Ansatz eines passiven Implantates verfolgt, welches sowohl bezüglich Chipgröße und 
Abmessungen von Fotodioden und Stimulationselektroden als auch bezüglich Aufbau und 
Funktionsweise dem von Chow glich [166-169]. Mit diesem Implantat wurden in-vitro Versuche 
an isolierten Netzhäuten von Hühnern und Ratten sowie in-vivo Versuche an Kaninchen, Ratten 
und Schweinen durchgeführt. Im Rahmen der in-vitro Versuche wurden dabei zum einen 
Biokompatibilität und Langzeitstabilität der verwendeten Materialien getestet und zum anderen 
die elektrische Aktivität von Ganglienzellen bei subretinaler Stimulation durch das 
Fotodiodenarray untersucht [170]. Die durchgeführten in-vivo Versuche dienten neben der 
Entwicklung und Erprobung neuer Implantationstechniken auch dazu, die stabile Lage und 
elektrische Funktionsfähigkeit der Mikrochips über einen Zeitraum von bis zu 20 Monaten zu 
überprüfen und gleichzeitig die Reaktion des Auges auf den eingebrachten Fremdkörper zu 
untersuchen [171]. 
Eine entscheidende Erkenntnis aus diesen ersten Versuchen war, dass bei Bestrahlung des 
Implantates mit Tageslicht keine ausreichend hohen Stimulationsströme erzeugt werden 
können. Das Konzept eines vollständig passiven Mikrofotodiodenarrays wurde daraufhin 
verworfen und stattdessen mit der Entwicklung eines aktiven subretinalen Implantates 
begonnen, bei dem die zusätzliche Energie entweder elektromagnetisch über Spulen oder aber 
optisch mittels einer Infrarotquelle und einer zusätzlichen intraokularen Fotozelle übertragen 
werden soll [172, 173]. 
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Abbildung 3.10: Schematische Darstellung der Lage des subretinalen Implantates und der 
transskleralen und transchoroidalen Kabeldurchführung (links), Flexible 
Polyimidfolie mit eingebetteten Leiterbahnen, Mikrochip und 16 
Stimulationselektroden (rechts) [174, 175]. 
Letztlich wurde ein aktiver subretinaler Mikrochip entwickelt, der neben 1500 Fotodioden und 
Stimulationselektroden auch die benötigten Verstärker- und Anpassungsschaltungen enthält. 
Dieser 100µm dicke und 3 x 3 mm2 große Chip befindet sich zusammen mit 16 weiteren 
Stimulationselektroden auf einer dünnen Trägerfolie aus Polyimid, in welche Goldleiterbahnen 
eingebettet sind. Alle Mikroelektroden haben eine Fläche von 50 x 50 µm2 und bestehen aus 
Titannitrid. Auf dem Chip beträgt der Elektrodenabstand 70 µm, die 16 separaten Elektroden 
haben einen Abstand von 280 µm. Aufgrund der schwierig zu realisierenden drahtlosen Energie- 
und Datenübertragung werden der Chip und die 16 zusätzlichen Stimulationselektroden aus 
Titannitrid über eine Kabelverbindung mit Energie versorgt. Dabei bildet die flexible 
Polyimidfolie den ersten, 10 cm langen und die transsklerale und transchoroidale Durchführung 
enthaltenden Abschnitt der Kabelverbindung, wohingegen der zweite Abschnitt durch ein 
subkutan verlegtes 25 cm langes silikonummanteltes Kabel realisiert wird, welches hinter dem 
Ohr transkutan herausgeführt und über einen Stecker kontaktiert wird [174, 175]. Lage des 
Implantates, Kabelführung und Durchführung sind im linken Bild von Abbildung 3.10 
schematisch dargestellt, das rechte Bild zeigt den subretinalen Teil des Implantates. 
Nachdem sowohl extraokulare als auch vitreoretinale Operationstechnik für diesen Implantattyp 
im Tierversuch erprobt worden waren und das Implantat inklusive der Kabelverbindung über 
einen Zeitraum von 4 Wochen komplikationsfrei vertragen wurde [175] startete 2005 die 
Humanstudie mit zunächst zwei blinden RP Patienten. Bei beiden Patienten verlief die 6 bis 7 
Stunden dauernde Implantations-OP ohne größere Probleme und auch der postoperative 
Verlauf war nahezu komplikationsfrei [176]. Während der vierwöchigen Implantationsdauer 
wurde die Netzhaut der Patienten aufgrund technischer Probleme nicht mit den 1500 
Elektroden des Mikrochips sondern lediglich mit den 16 direkt mit der externen 
Stimulationselektronik verbundenen Elektroden stimuliert. Im Rahmen dieser Versuche war es 
den Patienten möglich, bei gleichzeitiger Aktivierung mehrerer Elektroden entsprechende 
Muster, z.B. Linien in unterschiedlicher Position und Ausrichtung, wahrzunehmen [7]. Die Studie 
wurde später zunächst um sechs und dann um nochmals drei auf insgesamt 11 Patienten 
erweitert, wobei die drei letzten Patienten das Implantat für eine Dauer von drei Monaten 
implantiert bekamen [177]. Einige Patienten konnten einzelne, durch gezielte Bestrahlung des 
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Mikrochips ausgelöste Phosphene wahrnehmen [178], einem Patienten war es mit Hilfe des 
Mikrochips möglich, ausgewählte Buchstaben zu unterscheiden [179]. 
Nach Beendigung der Förderung durch das BMBF wurde zur Weiterführung der Aktivitäten die 
Firma Retina Implant GmbH mit Sitz in Reutlingen gegründet. 2007 wurde das Unternehmen in 
eine Aktiengesellschaft, die Retina Implant AG umgewandelt. 
Stanford University 
Das Implantatsystem, welches derzeit unter der Leitung von D. Palanker an der Stanford 
Universität entwickelt wird, besteht aus einer intraokularen und einer extrakorporalen 
Systemkomponente. Der intraokulare Teil des Systems, d.h. das eigentliche Implantat, ist ebenso 
wie beim System von Optobionics Inc. ein passives subretinales Mikrofotodiodenarray. Der 
extrakorporale Teil besteht aus einem Brillengestell mit eingebauter Kamera, Eye-Tracking- und 
Infrarotprojektionssystem, sowie einem mobilen Computer zur Signalverarbeitung. Das 
Systemkonzept ist vereinfacht im linken Teil von Abbildung 3.11 dargestellt. 
      
Abbildung 3.11: Schematische Darstellung des subretinalen Implantatsystems mit IR-Projektion 
(links), schematische Darstellung der perforierten Elektrodenstrukturen (rechts)
[180]. 
Das Implantat ist ein runder Siliziumchip mit einer Dicke von 15 bis 25 µm und einem 
Durchmesser von 3 mm, welcher ein Gesichtsfeld von etwa 10° abdeckt. Bei einer angestrebten 
Pixelgröße von 20 x 20 µm2, was einem Sehschärfeäquivalent von ca. 20/80 entspräche, würden 
sich auf diesem Implantat gut 18.000 Mikrofotodioden und Mikroelektroden aus aktiviertem 
Iridiumoxid [181] befinden. Selbst bei hellem Tageslicht mit einer Strahlungsleistung von 
1 µW/mm2 und einer Quanteneffizienz von 100% würde eine Diode dieser Größe gerade einmal 
einen Strom von 1,6 nA generieren. Um bei realistischen Wirkungsgraden einen für die 
Stimulation ausreichend hohen Strom von 1 µA erzeugen zu können, wären entweder 
Fotodioden mit einer Fläche von 600 x 600 µm2 erforderlich oder aber eine Strahlungsleistung 
von etwa 1,5 mW/cm2. Da die Pixeldichte nicht verkleinert werden soll, ist die Bestrahlung mit 
einem verstärkten Bildsignal und damit ein Projektionssystem unumgänglich. Bezüglich der 
Wärmeentwicklung des Implantates wurden ebenfalls Berechnungen angestellt, die bei einem 
Stimulationsstrom von 3 µA und einer Pulsfrequenz von 50 Hz einen tolerierbaren 
Temperaturanstieg von 0,7 K ergaben [180]. 
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Neben diesen theoretischen, die elektrische Funktionalität des Implantats betreffenden und für 
die Dimensionierung des IR-Projektionssystems wichtigen Abschätzungen, wurden auch in-vivo 
Versuche mit subretinal implantierten Strukturen an RCS-Ratten durchgeführt. Ziel dieser 
Versuche war es, einen möglichst engen Kontakt zwischen Nervenzellen der Netzhaut und 
implantierten Elektrodenstrukturen herzustellen, um niedrige Stimulationsschwellenwerte im 
Bereich weniger mA zu ermöglichen. Beim Design der Stimulationselektroden wurden zwei 
unterschiedliche Ansätze verfolgt, von denen der erste auf säulenförmigen und bis zu 70 µm 
hohen Elektroden basiert. Der zweite Ansatz, welcher schematisch in rechten Bild von Abbildung 
3.11 zu sehen ist, basiert auf perforierten Elektrodenstrukturen, die ein einwachsen neuronaler 
Zellen ermöglichen sollen. Die Versuche ergaben für beiden Varianten einen sehr engen Kontakt 
zwischen Elektrodenstrukturen und retinalen Neuronen, wobei beim zweiten Ansatz unklar ist, 
ob die in die Öffnungen migrierten neuronalen Zellen dort längere Zeit überleben können und 
ob im späteren Degenerationsverlauf nicht verstärkt Gliagewebe in die Poren hineinwächst. Der 
zweite Ansatz hätte bei entsprechender Platzierung der Elektroden vor allem den Vorteil einer 
sehr selektiven Zellstimulation [180]. 
Was die extrakorporalen Komponenten des Systems angeht, wurde das Projektionssystem mit 
einer für sichtbares Licht transparenten Optik ausgestattet, was den normalen Lichteinfall ins 
Auge nicht behindert und so ermöglicht, noch vorhandenes Restsehvermögen zu nutzen. Zudem 
wird durch die Verwendung von nicht sichtbarem Infrarotlicht für das Projektionssystem das 
normale Sehen nicht gestört. Kamera und Projektionsdisplay decken zusammen einen Bereich 
ab, der etwa 30° des normalen Gesichtsfeldes entspricht. Allein mittels natürlicher 
Augenbewegungen kann dadurch ein Gesichtsfeld von 30° erfasst werden, obwohl das Implantat 
selbst nur einen Sichtbereich von 10° erfasst. Über das Eye-Tracking System, welches sich an 
optischen Markierungen auf dem subretinalen Chip orientiert, wird permanent die Position des 
Implantates und somit gleichzeitig auch die Augenbewegung überwacht. Dadurch wird immer 
nur der der Blickrichtung entsprechende Ausschnitt des Kamerabildes ausgewählt, vom 
Computer verarbeitet und über das Projektionssystem exakt an die aktuelle Position des 
Implantates projiziert. Dies verringert zum einen die benötigte Rechenleistung, da immer nur ein 
Bildausschnitt verarbeitet werden muss, und zum anderen wird eine unnötige permanente 
Bestrahlung der Netzhaut in Bereichen ohne Implantat vermieden. Darüber hinaus ermöglicht 
die exakt fokussierte Bestrahlung, die einzelnen Fotozellen des Implantates mit 
unterschiedlichen, für den jeweiligen Pixel optimalen Stimulationsparametern, anzusteuern. Das 
System lässt sich so an den Degenerationszustand der Retina, den Abstand zwischen 
Stimulationselektroden und Neuronen sowie an die Zelltopographie der Netzhaut anpassen. 
Letzteres ist insbesondere bei einer Platzierung des Implantates im Bereich der Fovea hilfreich, 
da hier eine geometrische Bildtransformation zur Korrektur der Zellverteilung erforderlich ist 
[182]. 
Obwohl es durch den Einsatz des Projektionssystems und die Bestrahlung mit energiereichem 
Infrarotlicht prinzipiell möglich ist, den subretinalen Chip ohne zusätzliche Energieversorgung zu 
betreiben und trotzdem ausreichend Energie für die Erzeugung der Stimulationspulse zu 
generieren, wurde das Systemkonzept in einer späteren Version um eine zusätzliche 
Energieversorgung ergänzt. Der Grund hierfür ist, dass die von den Fotodioden generierte 
Spannung von etwa 0,4 V nur eine relativ geringe Ladungsinjektion ermöglicht und deshalb nur 
unter idealen Bedingungen eine erfolgreiche Stimulation bewirken kann. Zudem ist hierzu eine 
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sehr starke Bestrahlung des Implantates erforderlich. Durch Anlegen einer zusätzlichen 
Biasspannung an die Fotozellen wird deren Ladungsinjektion deutlich erhöht und gleichzeitig die 
benötigte optische Leistung des Projektionssystems um den Faktor 35 verringert [181]. Die zur 
Erzeugung dieser Biasspannung benötigte Energieversorgung kann durch eine separate, im 
Bereich der Iris oder neben dem Implantat platzierte, intraokulare Fotozelle oder durch einen 
induktiven Link realisiert werden [180]. Eine alternative Möglichkeit, die Stimulationsspannung 
und damit die Ladungsinjektion zu erhöhen, ist die Reihenschaltung von mehreren Fotodioden 
[183]. 
Trotz zusätzlicher Energieversorgung bzw. Reihenschaltung mehrerer Fotodioden und damit 
verbundener Reduzierung der benötigten Strahlungsleistung, hat sich die Bestrahlung mit 
Infrarotfotodioden, vor allem weil deren Licht nicht stark genug fokussiert ist, als nicht 
ausreichend erwiesen. Das aktuelle Projektionssystem verwendet daher eine IR-Laserdiode als 
Lichtquelle [181]. Gleichzeitig wurde die Größe der Fotodioden von ursprünglich 20 x 20 µm2 auf 
58 x58 µm2 heraufgesetzt was einer Auflösung von 256 Pixel/mm2 entspricht [183]. 
Boston Retinal Implant Project 
Das Boston Retinal Implant Project wurde 1989 unter Federführung von J. Wyatt (MIT, 
Cambridge) und J. Rizzo (Harvard Medical School, Boston) ins Leben gerufen. Ziel des 
Forschungsprojektes war ursprünglich die Entwicklung eines epiretinalen, vollständig im 
Augeninneren liegenden Implantates. Als extrakorporale, in ein Brillengestell integrierte 
Komponenten des Implantatsystems, waren ein Kamerasystem zur Bildaufnahme, ein 
Mikrocomputer zur Signalverarbeitung und ein Laser zur Energie- und Datenübertragung 
vorgesehen. Das Implantat selbst bestand aus einem Fotodiodenarray mit 12 Zellen, einem 
Stimulatorchip und einem Elektrodenarray mit 25 nichtpenetrierenden Mikroelektroden, welche 
auf einer flexiblen Polyimidfolie gefertigt wurden. Die flexible Folie fungierte gleichzeitig als 
Träger für das Diodenarray und den Mikrochip. Technische Herausforderungen lagen unter 
anderem in der Entwicklung hocheffizienter Fotozellen und eines Low-Power Mikrochips, sowie 
in der Fokussierung des Laserstrahls auf das Fotodiodenarray. Prototypen dieser Implantate 
wurden in einer Reihe von Akutversuchen an Kaninchen getestet [55, 184]. 
Im Jahr 2003 wurden mit folienbasierten Mikroelektrodenarrays Akutversuche an fünf 
erblindeten RP Patienten und an einem normal sehenden Patienten, dessen Auge in Folge einer 
Krebserkrankung entfernt werden musste, durchgeführt. Die epiretinal platzierten Elektroden 
mit Durchmessern von 50 µm, 100 µm und 400 µm waren dabei über eine Kabelverbindung mit 
der externen Stimulationseinheit verbunden. Die Ergebnisse der Versuche waren jedoch eher 
„ernüchternd“, vor allem weil die von den Patienten wahrgenommenen Muster, obwohl 
reproduzierbar, meistens nicht mit den durch die aktivierten Stimulationselektroden 
vorgegebenen Mustern übereinstimmten. Darüber hinaus wurden bei Stimulation mit einer 
einzelnen Elektrode oftmals multiple Phosphene ausgelöst und mit Ausnahme des vierfach 
niedrigen Schwellenwertes zur Phosphenauslösung, waren keine signifikanten Unterschiede 
zwischen dem gesunden Patienten (0,08 mC/cm2) und den RP Patienten (0,28 – 2,8 mC/cm2) 
feststellbar. Versuche zur Diskriminierung von zwei Phosphenen, ausgelöst von zwei 
unterschiedlichen Elektroden, ergaben eine bestmögliche Auflösung von gerade mal 2,25° [148, 
149]. Aufgrund dieser unbefriedigenden und zum Teil inkonsistenten Ergebnisse und der 
Erkenntnis, dass mit subretinaler Stimulation niedrigere Schwellenwerte erreicht werden 
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können [185, 186], ließ man vom Konzept eines epiretinalen Implantates ab und beschäftigte 
sich stattdessen mit der Entwicklung eines subretinalen Systems. 
         
Abbildung 3.12: Schematische Darstellung des subretinalen Boston Retinal Implant Systems in 
seiner 1. Version (links), Foto von einem Implantatprototypen der 1. Generation 
(rechts) [70]. 
Auch bei dem subretinalen System setze man, im Unterschied zu den Systemen von Chow, 
Zrenner oder Palanker, von Anfang an auf ein aktives Implantat, bei dem sowohl Energie als auch 
Daten telemetrisch über gekoppelte Spulen übertragen werden. Die Komponenten des neuen 
Systems unterscheiden sich daher vorwiegend im Bereich der Telemetrie von denen des 
ursprünglichen epiretinalen Systems. So gibt es extrakorporal weiterhin eine Brille mit 
integrierter Kamera, einen Signalprozessor und eine Einheit zur Daten- und Energieübertragung. 
Intrakorporal setzt man wie gehabt auf eine flexible Polyimidträgerfolie mit integrierten 
Stimulationselektroden und darauf montierter Empfangselektronik. Die Stimulationselektroden 
aus Iridiumoxid haben einen Durchmesser von 400 µm und werden in einem reaktiven 
Sputterprozess abgeschieden. Neben der Art der Signalübertragung und der Platzierung der 
Stimulationselektroden hat sich aber auch die Position der Implantatkomponenten geändert. Im 
Gegensatz zur vormals vollständig intraokularen Lage, befindet sich nun der Hauptanteil des 
Implantates außerhalb des Augapfels. Das Konzept des subretinalen Implantatsystems ist 
schematisch im linken Teil von Abbildung 3.12 dargestellt, der rechte Teil der Abbildung zeigt 
eine Aufnahme eines fertigen Implantats der ersten Generation. Mit Ausnahme des 
Elektrodenarrays und dessen Kabelzuführung sowie der Gegenelektrode, werden alle 
Komponenten des Implantates mit Polydimethylsiloxan (PDMS) verkapselt. Die beiden 
ineinander liegenden Empfangsspulen werden in temporaler Position, die Empfangselektronik in   
Position auf der Sklera festgenäht und mit der Bindehaut bedeckt. Das Elektrodenarray mit 
seinen 15 planaren Stimulationselektroden wird über einen ab-externo Zugang, d. h. durch eine 
Öffnung in Leder- und Aderhaut von außen unter die an dieser Stelle temporär vom RPE 
abgelöste neuronale Netzhaut geschoben [70]. 
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Abbildung 3.13: Schematische Darstellung (links) und Foto (rechts) des subretinalen 
Retinaimplantes der 2. Generation [71]. 
Mit Implantaten der ersten Generation wurden neben in-vitro Tests auch in-vivo Versuche an 
drei Schweinen durchgeführt. Die bis zu sieben Monate dauernden Implantationsversuche 
zeigten, dass die Implantate gut vertragen wurden und während der Implantationsdauer aber 
auch nach erfolgreicher Explantation einwandfrei funktionierten. Die Implantation der 
Elektrodenarrays gestaltete sich wegen der relativ kurzen Kabelzuleitung zu den Elektroden 
allerdings als schwierig und es zeigte sich zudem, dass die auf der Sklera befindlichen Teile des 
Implantats aufgrund ihrer Form und Größe mit der Zeit durch die Bindehaut hindurchtraten. Die 
maximale Übertragungsreichweite zu den implantierten Systemen betrug wegen der relativ 
kleinen Empfangsspulen gerade mal 5 bis 10 mm und die Silkonverkapselung ermöglichte, 
basierend auf Ergebnissen der in-vitro Versuche, nur eine maximale Implantationsdauer von 9 
bis 18 Monaten [70]. 
Das Implantatdesign wurde daraufhin vollständig überarbeitet, was zu dem in Abbildung 3.13 
gezeigten Implantat führte. Zur besseren Energie- und Datenübertragung wurden beide Spulen 
deutlich vergrößert und liegen jetzt am vorderen Augenpol. Die elektronischen Komponenten 
befinden sich in einem Titangehäuse mit hermetischer Kabeldurchführung, wodurch sich eine 
bestmögliche Abdichtung und infolgedessen eine geschätzte Implantationsdauer von mehr als 
fünf Jahren ergibt. Das Titangehäuse ist in Teilen mit Platin beschichtet und dient als 
Gegenelektrode. Durch eine mäanderförmige Kabelführung zwischen Stimulationselektronik und 
Elektrodenarray lässt sich dieses zudem deutlich einfacher implantieren. Auch mit diesem 
Implantat wurden erfolgreich in-vivo Versuche an zwei Schweinen durchgeführt, wobei sich auch 
hier sowohl die Spule als auch das Titangehäuse, trotz ihrer flachen und an die Krümmung des 
Augapfels angepassten Form, nach drei bzw. fünf Monaten durch die Bindehaut 
hindurchgedrückt hatten [71, 187]. Zurzeit wird an der Realisierung eines telemetrischen 
Rückkanals zur Messung der Elektrodenimpedanz gearbeitet [188, 189]. 
Minimalinvasives Retina Implantat (miRI) 
Einen vergleichsweise unkonventionellen Ansatz eines subretinalen Implantates verfolgt H. 
Gerding mit seinem minimalinvasiven Retinaimplantat (miRI). Bei diesem Implantatkonzept, 
schematisch dargestellt im linken Teil von Abbildung 3.14, dringen nur die stimulierenden 
Mikroelektroden via Sklera und Aderhaut ins Augeninnere ein, wohingegen alle weiteren 
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Implantatkomponenten auf der äußeren Skleraoberfläche befestigt werden. Auf diese Weise 
werden die Stimulationselektroden, ohne den üblicherweise aufwändigen chirurgischen Eingriff, 
in direkten Kontakt mit den retinalen Neuronen gebracht und gleichzeitig sämtliche elektrische 
Komponenten des Implantates außerhalb des Augapfels positioniert. Die Idee zur Vermeidung 
intraokularer Systemkomponenten basiert auf den Erkenntnissen eigener Implantationsversuche 
mit epiretinalen Implantaten, bei denen recht große intraokulare Implantatteile, insbesondere 
die in er Vorderkammer platzierte Empfangsstruktur in Form einer Intraokularlinse (IOL), zu 
starken Fremdkörperreaktionen, vor allem zu vermehrtem Zellwachstum, führten [190]. 
        
Abbildung 3.14: Konzept des minimalinvasiven Retinaimplantates (miRI) mit externer Elektronik 
(EEU), Kamera (CAM), Sendespule (t-coil), Empfangsspule (r-coil), interner 
Elektronik (IEU), Mikroelektrodenarray (MEA) (links), Netzhaut eines Makaken 8 
Wochen nach der Implantation des Prototypen mit 10 Elektroden (rechts), 
Prototyp mit 2 Elektroden (kleines Bild rechts) [151]. 
Erste in-vivo Versuche zur Untersuchung von Implantationstechnik und Verträglichkeit der 
Elektrodenarrays wurden bereits durchgeführt. Hierbei wurden elektrisch nichtfunktionsfähige 
Prototypen, bestehend aus einem formstabilen Elektrodenträger und zwei bis zehn 
penetrierenden Mikroelektroden, mit Hilfe von Polyamidfäden auf der Sklera von Makaken 
befestigt und der postoperative Verlauf über einen Zeitraum von drei Monaten beobachtet. Die 
nadelförmigen Mikroelektroden mit einem Durchmesser von 100 µm waren, zur Realisierung 
unterschiedlicher Penetrationstiefen, zwischen 1 und 2,5 mm lang und drangen dadurch zum 
Teil bis in den hinteren Glaskörperraum vor. Durch die Versuche konnte nachgewiesen werden, 
dass die Penetration von Sklera, Aderhaut und Netzhaut durch die nadelförmigen 
Mikroelektroden keine unerwünschten Effekte wie Netzhautablösungen oder vermehrtes 
Zellwachstum, als Reaktion auf den eingebrachten Fremdkörper, hervorriefen. Zudem wurde 
gezeigt, dass ein langsames Vorschieben der Elektroden über einen Zeitraum von mehreren 
Tagen oder sogar Wochen, realisiert über eine geringe Vorspannung der Polyamidfäden, deutlich 
weniger traumatisch ist, als ein schneller Penetrationsvorgang während der Implantations-OP 
[143, 151]. 
Eine gleichmäßige Eindringtiefe aller Elektroden kann, wenn überhaupt, nur durch eine 
Anpassung des Implantates an die Krümmung des Augapfels erreicht werden, wobei sich die 
genaue Penetrationstiefe der Elektroden und damit der bevorzugt stimulierte Zelltyp auch mit 
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dieser Maßnahme nur schwer einstellen lassen werden. Die Folgen einer permanenten 
Perforation der Bruchschen Membran sind darüber hinaus noch völlig unbekannt  
Okayama University 
An der Okayama Universität wird unter Leitung von T. Matsuo an einer auf fotoelektrischen 
Farbstoffen basierenden passiven subretinalen Prothese geforscht. Die bei diesem Konzept 
verwendeten anorganischen Farbstoffe sollen dabei die sonst üblicherweise eingesetzten 
Fotodioden aus Silizium ersetzen, welche selbst bei Bestrahlung mit hellem Tageslicht zu wenig 
Strom für eine erfolgreiche Stimulusauslösung erzeugen und daher nicht für passive subretinale 
Implantatsysteme geeignet sind. Derzeit wird die Einsatzmöglichkeit solcher Farbstoffe, deren 
Funktionsprinzip dem der Fotosynthese bei Pflanzen ähnelt, vor allem im Bereich organischer 
Solarzellen erforscht. 
Das subretinale Implantat besteht aus einem etwa 20 µm dicken Polyethylenfilm, dessen 
Oberfläche chemisch funktionalisiert und anschließend mit dem fotoelektrischen Farbstoff 
beschichtet wurde. Durch die geringe Dicke und die im Vergleich zu Silizium sehr hohe 
Flexibilität des Trägermaterials, lässt sich das Implantat zusammengerollt ins Auge einbringen 
und unter die temporär abgelöste Netzhaut schieben, wo es sich dann selbstständig wieder 
entfaltet [191]. Im Rahmen von in-vitro Versuchen an Netzhäuten von Hühnerembryonen 
wurden mittels kalziumsensitiver Farbstoffe zunächst verschiedene fotoelektrische Farbstoffe 
auf ihre Eignung hin untersucht [192]. In späteren Versuchen konnte dann die Funktionsfähigkeit 
des mit einem ausgewählten Farbstoff beschichteten Implantates erfolgreich nachgewiesen 
werden. Diese Versuche ergaben zudem, dass ein durch geeignete Vorbehandlung 
aufgeschmolzenes und anschließend rekristallisiertes Polyethylen deutlich weniger stark mit 
Gliazellen besiedelt wurde als dies bei unbehandeltem Polyethylen der Fall ist. 
Durch in-vivo Versuche, bei denen das Verhalten blinder RCS Ratten in Anwesenheit bewegter 
Muster beobachtet wurde, konnte die Funktion des Implantates ebenfalls eindeutig 
nachgewiesen werden. Die mit einem Implantat versehenen Tiere reagierten dabei auf bewegte 
Muster, wohingegen die operierten Tiere ohne Implantat und auch die nichtoperierten Tiere 
keine Reaktion zeigten. Zudem konnten bei den Versuchen keine toxischen Effekte der 
subretinal implantierten Strukturen festgestellt werden [191, 193]. 
University of Houston 
In Texas beschäftigt sich eine Forschergruppe um A. Igantiev mit der Entwicklung eines passiven 
subretinalen Implantates auf Basis von fotoelektrischen keramischen Detektoren. Die aus 
epitaktisch aufgewachsen Blei-Zirkonat-Titanat (PZT) Dünnfilmen bestehenden Fotodetektoren 
reagieren auf Bestrahlung im Wellenlängenbereich von 400 bis 650 nm und haben ihre maximale 
spektrale Empfindlichkeit bei 550 nm. Bei einer Schichtdicke von nur 1 µm erzeugen sie unter 
normalen Beleuchtungsbedingungen bereits eine Spannung von mehreren 10 mV, wobei diese 
Spannung durch Abscheidung dickerer keramischer Schichten noch deutlich erhöht werden 
kann. Durch den Einsatz der keramischen Detektoren erhofft man sich, ebenso wie mit den oben 
verwendeten fotoelektrischen Farbstoffen, ein vollständig passives Implantatsystem und 
dadurch einen direkten Ersatz für die degenerierten Fotorezeptoren realisieren zu können. 
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Die über Fotolithografie und Ionenstrahlätzen strukturierten keramischen Detektoren haben in 
der aktuellen Implantatversion eine Dicke von 1 µm und einen Durchmesser von 40 µm. Ziel ist 
es jedoch Detektoren mit 5 µm Durchmesser in einem hexagonalen Raster herzustellen und 
damit die Größenordnung und Anordnung natürlicher Rezeptoren zu erreichen. Um die 
Handhabung solch dünner und fragiler Strukturen, insbesondere während der Implantations-OP, 
zu ermöglichen, werden die Detektoren auf eine Trägermembran aus resorbierbarem Material 
aufgebracht. Dadurch bleiben am Ende nur die sehr dünnen Fotodetektoren übrig. 
In mehrwöchigen Tierversuchen an Kaninchen konnten die Bioverträglichkeit des Implantates 
und die Resorbierbarkeit der Membran gezeigt werden. Durch in-vitro Versuche mit patch-clamp 
Messungen an neuronalen Zellen wurden zudem Änderungen des inneren Zellpotenzials in Folge 
optischer Bestrahlung der Fotodetektoren nachgewiesen [194, 195]. 
Zusammenfassung 
Vergleicht man die oben vorgestellten subretinalen Implantatsysteme, so kann man grundlegend 
zwischen passiven Systemen, bestehend aus einem passiven Mikrofotodiodenarray ohne 
extrakorporale Komponenten, und aktiven Systemen unterscheiden. Letztere können ebenfalls 
aus einem passiven MPDA bestehen, haben aber in jedem Fall extrakorporale Komponenten. Die 
aktiven Systeme unterscheiden sich aus technischer Sicht vornehmlich durch ihre 
Bildinformations- und Energieübertragung. So werden bei den Systemen von Rizzo und Gerding 
sowohl Energie als auch Daten über induktiv gekoppelte Spulen übertragen, bei dem System von 
Palanker geschieht die Daten- und Energieübertragung hingegen optisch über Laserstrahlung. 
Das System von Zrenner wird kabelgebunden mit Energie versorgt und verzichtet vollkommen 
auf eine Datenübertragung, da es den natürlichen Lichteinfall ins Auge zur Bildgebung nutzt. 
Systeme mit passiven MPDAs haben den Vorteil, dass sie keinen zusätzlichen Empfängerteil für 
die Energie benötigen, welcher bei extraokularer Lage des Implantates einen transskleralen und 
transchoroidalen Zugang und bei intraokularer Lage eine Perforation der Retina erfordern 
würde. Dadurch gestaltet sich die Implantation einfacher, weniger invasiv, und vor allem werden 
unerwünschte Fremdkörperreaktionen minimiert. Eine Vergrößerung des Gesichtsfeldes durch 
Implantation mehrerer MPDAs ist einfach realisierbar, da die einzelnen Implantate voneinander 
unabhängig funktionieren. Entscheidender Nachteil dieser Systeme ist, dass sie nur mit Hilfe 
eines verstärkten Bildsignales ausreichend hohe Stimulationsströme zur Phosphenauslösung 
generieren können, was ein aufwändiges extrakorporales Projektionssystem verlangt. Ob ein 
solches Bildsignal in Form intensiver und kontinuierlicher Infrarotstrahlung langfristige Schäden 
an der Retina verursacht, ist derzeit völlig unklar. Darüber hinaus sind komplexere 
Halbleiterschaltungen, wie sie für die Erzeugung ladungsbalancierter biphasischer 
Stimulationspulse benötigt werden, aufgrund der zu geringen übertragenen Energie nicht 
realisierbar. Ob sich durch den Einsatz fotoelektrischer Farbstoffe oder spezieller Keramiken 
irgendwann vollständig passive Systeme realisieren lassen, ist ebenfalls nicht zu beantworten. 
Das aktive MPDA von Zrenner kommt aufgrund integrierter Verstärkerschaltungen zum einen 
ohne verstärktes Bildsignal aus, was den extrakorporalen Systemteil stark vereinfacht, da kein 
Projektionssystem benötigt wird, und zum anderen werden ladungsbalancierte Strompulse 
ermöglicht. Gleichzeitig entfallen jedoch die Möglichkeit einer Vorverarbeitung des Bildsignals 
und somit auch die Option, die Stimulation dem ortsabhängigen Degenerationszustand der 
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Retina anzupassen. In den subretinalen Mikrochip sind zwar Befehle zur Anpassung der 
Stimulationspulse implementiert, allerdings dienen diese Befehle der Helligkeits- und 
Kontrastanpassung und wirken sich daher auf alle Elektroden gleichermaßen aus. 
Systeme mit induktiver Daten- und Energieübertragung haben aufgrund der komplexen 
implantierten Stimulationselektronik den Vorteil, dass sie beliebige Pulsfolgen und Pulsmuster 
generieren und dadurch, im Vergleich zu MPDA basierten Systemen, perfekt an die degenerierte 
Retina angepasst werden können. Durch die relativ einfache Integration eines Datenrückkanals 
können außerdem Informationen wie die Temperatur des Implantates oder die Impedanz der 
Stimulationselektroden übermittelt werden. Nachteil der Systeme ist neben den komplexen 
integrierten Schaltkreisen für Datendekodierung und Pulserzeugung die vergleichbar kleine Zahl 
an Stimulationselektroden, welche vor allem eine Folge der geringen Datenrate ist. Denn im 
Gegensatz zu MPDAs, denen die Bildinformationen über parallele optische Signalpfade 
übermittelt werden, müssen die Daten bei induktiv gekoppelten Systemen seriell übertragen 
werden. Die Bildinformationen bestehen bei diesen Systemen zudem nicht nur aus einfachen 
Helligkeitswerten, sondern aus komplexen Pulsmustern mit Informationen bezüglich Pulsweiten, 
Pulspausen, Stromstärken, Polaritäten und Wiederholraten, weshalb die benötigte Datenmenge 
pro Elektrode deutlich höher ausfällt als bei MPDA-Systemen. Durch zusätzliche, für 
Taktrückgewinnung und Fehlerkorrektur erforderliche Kodierungen, kommen weitere Daten 
hinzu. Die maximale Anzahl der Elektroden wird aber auch noch durch andere Gegebenheiten 
begrenzt. Beim System von Rizzo sind dies unter anderem die in der flexiblen Trägerfolie 
integrierten Leiterbahnen, welche die Elektroden mit dem Stimulatorchip verbinden, beim 
System von Gerding ist es der für eine erfolgreiche Penetration erforderliche große Abstand 
zwischen den nadelförmigen Elektroden. 
Betrachtet man die in der Netzhaut stattfindende Signalverarbeitung, dann erscheint im Fall von 
Erkrankungen wie RP, bei denen die Patienten aufgrund absterbender Fotorezeptoren erblinden, 
eine subretinale Platzierung von Stimulationselektroden zunächst am sinnvollsten. Die 
natürlichen Rezeptoren würden auf diese Weise einfach durch künstliche ersetzt und die in der 
Netzhaut stattfindende Signalverarbeitung könnte normal weiter genutzt werden. Allerdings 
weiß man mittlerweile, dass in einer stark degenerierten Retina die Zahl der Neurone deutlich 
reduziert ist und sich überdies synaptische Verbindungen umgruppieren, weshalb bezweifelt 
werden darf, ob Signale die Ganglienzellen über das konsekutiv veränderte retinale Netzwerk 
überhaupt in ursprünglicher Weise erreichen können. Desweiteren setzt die Weiternutzung des 
neuronalen Netzwerkes voraus, dass man die ursprünglich von den Fotorezeptoren angeregten 
Bipolarzellen elektrisch stimuliert, und derzeit ist nicht einmal eindeutig geklärt, welche und wie 
viele unterschiedliche Zelltypen durch die elektrische Stimulation überhaupt angeregt werden. 
Ob sich also mittels subretinaler Elektrodenarrays bevorzugt Bipolarzellen stimulieren lassen, ist 
noch vollkommen offen. Die Nähe der Elektroden zu den Zellen scheint dabei jedenfalls keine so 
entscheidende Rolle zu spielen [196]. 
Ein großer Vorteil subretinaler Stimulationssysteme ist die relativ problemlose und zuverlässige 
Fixierung des Elektrodenarrays, welches einfach zwischen Netzhaut und RPE platziert und durch 
die vom Pigmentepithel ausgehende Saugwirkung in Position gehalten wird. Dadurch entfällt 
zum einen die bei epiretinalen Implantaten erforderliche traumatische Nagelbefestigung und 
zum anderen wird ein enger Kontakt der Stimulationselektroden zur Retina gewährleistet, was 
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niedrigere Stimulationsschwellwerte ermöglicht. Nachteilig sind hingegen die schwierige 
Zugänglichkeit des subretinalen Raumes und die bei der Implantation partiell herbeizuführende 
Netzhautablösung. Zudem behindert ein subretinales Implantat mit hoher Wahrscheinlichkeit 
die Blut- und Nährstoffzufuhr zu den Netzhautzellen, da die Versorgung über die Choriocapillaris 
im Bereich des Implantates unterbrochen wird. Dies würde das Zellsterben und damit den 
gesamten Degenerationsprozess gerade in dem Bereich der Retina beschleunigen, welcher das 
Ziel der elektrischen Stimulation ist. Eine weitere Schwierigkeit kann sich durch die im Verlauf 
der RP Erkrankung von Müllerzellen gebildeten Gliaschicht ergeben. Durch diese relativ dicke 
Gewebeschicht vergrößert sich der Abstand zwischen Stimulationselektroden und Neuronen, 
was den elektrischen Widerstand erhöht und möglicherweise die Stimulationsschwellenwerte 
ansteigen lässt. Zuletzt stellt die vom Implantat erzeugte Wärme ein nicht zu vernachlässigendes 
Problem dar, denn aufgrund der subretinalen Position des Implantates kann diese nicht so gut 
abgeführt werden. Eine signifikante Temperaturerhöhung der Netzhaut und damit 
einhergehende Schäden sind dadurch nicht unwahrscheinlich. 
3.4.3 Epiretinale Stimulation 
Second Sight Medical Products Inc. 
Die Firma Second Sight Medical Products mit Sitz in Kalifornien wurde 1998 unter anderem vom 
derzeitigen CEO R. Greenberg gegründet. Ziel des Unternehmens, welches eng mit der University 
of Southern California sowie dem Doheny Eye Institute zusammenarbeitet und umfangreiche 
staatliche Fördermittel erhält, ist die Entwicklung und Vermarktung einer retinalen Sehprothese 
für Patienten, die in Folge weit fortgeschrittener RP erblindet sind. 
Der Gründung der Firma gingen neben in-vitro Versuchen mit Froschretinas und in-vivo 
Versuchen an Kaninchen mit künstlich herbeigeführter Rezeptordegeneration [197] vor allem 
Akutstimulationsversuche am Menschen voraus. Im Rahmen dieser seit 1991 durchgeführten 
Versuche wurde die Netzhaut von erblindeten RP Patienten mit handgehaltenen 
Stimulationselektroden von der Innenseite her elektrisch stimuliert. Verwendet wurden 
Elektrodenpaare aus Gold, Platin und Platiniridium, welche in einem Abstand von etwa 0,5 mm 
zur Retina platziert wurden. Die durch monopolare oder bipolare Stimulation ausgelösten 
Phosphene waren in der Regel rund bzw. oval, relativ klein und präzise lokalisierbar. Größe und 
Helligkeit waren abhängig von Amplitude und Länge der applizierten Stimulationspulse. Die 
Wahrnehmungsschwellenwerte lagen zwischen 160 µC/cm2 und 70 mC/cm2, was um 
Größenordnungen über den zuvor in Tierversuchen ermittelten Werten liegt [15] Letztere 
ergaben Schwellwerte von 8,92 µC/cm2 bei normalen Kaninchen bzw. 11,9 µC/cm2 bei 
Kaninchen mit degenerierten Fotorezeptoren [197]. Bei späteren Akutversuchen wurden zur 
Stimulation Elektrodenarrays, bestehend aus 5 x 5 und 3 x 3 Platinelektroden, eingesetzt, mit 
Hilfe derer einfache Muster erkannt werden konnten [13]. 
Aufgrund der guten Lokalisierbarkeit und relativ runden Form der wahrgenommenen Phosphene 
kann davon ausgegangen werden, dass bevorzugt Zellkörper des INL oder GCL und nicht Axone 
der Ganglienzellen im NFL stimuliert wurden. Wären verstärkt Nervenfasern (NF) stimuliert 
worden, dann hätten die ausgelösten Phosphene, aufgrund der sternförmig zur Papille hin 
zulaufenden NF, eine größere lineare Ausdehnung haben müssen. Zur genaueren Bestimmung 
des stimulierten Zelltyps wurden weitergehende Akutversuche durchgeführt, die jedoch keine 
Stand der Technik 49 
neuen Ergebnisse bezüglich des Zelltyps ergaben und lediglich bestätigten, dass vornehmlich 
Zellen des INL bzw. GCL und nicht Axone stimuliert wurden [54]. Die bevorzugte Stimulation von 
Zellkörpern liegt möglicher Weise daran, dass zur Depolarisation eines „dünnen“ Axons eine 
höhere Feldstärke erforderlich ist, als zur Depolarisation eines „dicken“ Zellkörpers [15]. 
Nach einer Reihe chronischer Implantationsversuche an Hunden, in welchen zum einen 
Implantationstechnik und Nagelfixation erprobt [198] und zum anderen die Verträglichkeit der 
implantierten Elektrodenarrays und deren stabile Lage [199] sowie die Auswirkung intensiver 
elektrischer Stimulation [200] untersucht worden waren, begann Anfang 2002 die erste 
chronische Humanstudie. Im Verlauf dieser bis zum Jahr 2007 angesetzten Studie wurde bei 
insgesamt sechs Patienten mit weit fortgeschrittener RP, welche im besten Fall über geringe 
Lichtwahrnehmung verfügten, ein epiretinales Augenimplantat vom Typ „Argus 16“ implantiert. 
          
Abbildung 3.15: Schematische Darstellung vom intrakorporalen Teil des epiretinalen 
Implantatsystems „Argus 16“ (links), Zeichnung des zugehörigen 
Elektrodenarrays (rechts) [68]. 
Der im linken Teil von Abbildung 3.15 schematisch gezeigte intrakorporale Teil des „Argus 16 
Retinal Stimulation System“ setzt sich aus einem extraokularen und einem intraokularen Teil 
zusammen. Ersteren bildet die subkutan hinter dem Ohr platzierte und auf dem 
Temporalknochen befestigte Empfangseinheit, welche alle elektronischen Komponenten des 
Implantates enthält, letzteren das im rechten Teil von Abbildung 3.15 zu sehende epiretinale 
Elektrodenarray. Dieses wiederum besteht aus einem Silikonträger sowie aus 16 
Platinelektroden mit 260 µm bzw. 520 µm Durchmesser und wird mit Hilfe eines Skleranagels 
auf der Innenseite der Netzhaut befestigt. Elektrisch verbunden sind die beiden 
Implantatkomponenten durch ein von der Empfangseinheit bis in die Augenhöhle (Orbita) 
verlaufendes subkutanes Kabel und eine daran anschließende transsklerale Kabelverbindung 
zum hinteren Augenpol. 
Neben dem eigentlichen Implantat gehören zum vollständigen „Argus 16“ Implantatsystem eine 
externe, auf einem Brillengestell montierte Kamera, eine am Gürtel getragene Prozessoreinheit, 
zuständig für Bildverarbeitung und Telemetrie, und eine hinter dem Ohr platzierte Spule zur 
induktiven Daten- und Energieübertragung. 
Bei allen mit dem Implantat versehenen Patienten konnten reproduzierbar Phosphene ausgelöst 
werden. Wurde mit computergenerierten Mustern stimuliert, war es den Patienten zum einen 
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möglich, von unterschiedlichen Elektroden ausgelöste Phosphene zu unterscheiden und diese zu 
lokalisieren und zum anderen konnten sie Bewegungen erkennen und bei gleichzeitiger 
Ansteuerung mehrerer Elektroden zwischen horizontal und vertikal ausgerichteten 
Elektrodenreihen unterscheiden. Darüber hinaus wurde eine Korrelation zwischen Helligkeit und 
Größe der wahrgenommenen Phosphene und der zugehörigen Stimulusstärke festgestellt. Die 
ermittelten Stimulationsschwellenwerte lagen zwischen 24 nC und 902 nC, was, bezogen auf die 
260 µm große Elektrode, Ladungsdichten von 45,2 µC/cm2 bzw. 1,7 mC/cm2 entspricht und 
damit deutlich unter den Schwellenwerten aus den Akutversuchen liegt. Die Elektrodengröße 
schien dabei keinen Einfluss auf den Stimulationsschwellenwert zu haben, lediglich die von den 
großen Elektroden hervorgerufenen Phosphene wurden als heller beschrieben [201]. Als Folge 
eines allmählichen Abhebens des Elektrodenarrays von der Netzhaut, hervorgerufen durch den 
mit etwa 0,5 mm relativ dicken Silikonträger, stiegen die Schwellenwerte im Laufe der Zeit 
deutlich an, trotzdem konnten selbst nach mehrjähriger Implantations- und Stimulationsdauer 
keine auf die elektrische Stimulation zurückzuführenden Schäden an der Retina festgestellt 
werden [202]. Unter Einbeziehung der externen Kamera war es den Patienten schließlich 
möglich, das Implantatsystem auch außerhalb der Forschungseinrichtung und damit zuhause zu 
nutzen. Mit Hilfe der Kamera konnten die Patienten unter anderem Licht wahrnehmen, aber 
auch helle Objekte auf dunklem Hintergrund lokalisieren, zählen und deren Bewegung erkennen. 
Bekannte Objekte wie Teller, Tasse oder Messer konnten auf diese Weise erkannt werden. 
Aufgrund zum Teil recht hoher Stimulationsschwellenwerte wurden bei der kamerabasierten 
Stimulation oftmals mehrere Elektroden gruppiert und manche Elektroden gar nicht verwendet, 
wodurch sich die nutzbare Elektrodenzahl entsprechend verringerte. Die besten Ergebnisse 
wurden beim jüngsten und noch nicht so lange erblindeten Patienten erzielt [4, 203-206]. 
Seit 2007 befindet sich „Argus II“, die zweite Version des Retinaimplantatsystems, ausgerüstet 
mit 60 Stimulationselektroden, in der klinischen Versuchsphase. Im Rahmen der für insgesamt 
32 Patienten ausgelegten und dadurch mit Abstand größten Humanstudie mit einem 
Retinaimplantat, haben weltweit bereits 21 Patienten im Alter von 27 bis 77 Jahren ein 
Implantat erhalten, wobei die ersten Kandidaten das Implantat bereits seit 30 Monaten tragen 
(Stand 09.2009). Alle Patienten nehmen Phosphene wahr und bei vielen haben sich die 
räumliche Lokalisierung und Bewegungserkennung von Objekten und dadurch ihre 
Orientierungsfähigkeit sowie ihre Mobilität stark verbessert. Darüber hinaus nutzen alle 
Patienten das System außerhalb der Klinik. 
Gegenüber der Vorgängerversion wurde neben der erhöhten Elektrodenzahl vor allem die 
Bildverarbeitung verbessert. Zudem konnte die mittlere Implantationszeit aufgrund eines 
deutlich verkleinerten extraokularen Implantatteils auf ca. drei Stunden reduziert werden. Das 
neue System ist für eine unbegrenzte Implantationsdauer ausgelegt [207]. 
Die technische Entwicklung der dritten Implantatgeneration mit mehr als 200 Elektroden ist 
bereits abgeschlossen und erste präklinische Studien mit diesem System werden bereits 
durchgeführt. Systeme mit bis zu 1000 Elektroden befinden sich derzeit in der Entwicklung. 
Intelligent Medical Implants (IMI) 
1995 begann in Bonn die Forschergruppe um R. Eckmiller mit der Entwicklung eines lernfähigen 
epiretinalen Augenimplantates (EPIRET). Das Projekt wurde ebenso wie das subretinale 
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Implantat der Tübinger Forschergruppe (SUBRET) durch das vom BMBF aufgelegte 
Forschungsprogramm zur Entwicklung von Retinaimplantaten finanziell gefördert. Im Jahr 1998 
wurde schließlich die Firma Intelligent Implants (IIP) mit Sitz in Bonn gegründet, welche 2002 in 
IIP-Technologies und später als Tochtergesellschaft der Schweizer IMI AG (Intelligent Medical 
Implants) in Intelligent Medical Implants GmbH umbenannt wurde. 
Das von der Gruppe entwickelte „Intelligente Retina Implantat System“ (IRIS) besteht aus einem 
implantierbaren Retinastimulator, einer extrakorporalen Prozessoreinheit und einem 
extrakorporalen visuellen Interface. Letzteres ist ein Brillengestell mit integrierter Kamera und 
integrierten elektrischen Komponenten zur drahtlosen Übertragung von Daten und Energie an 
das Implantat. Die tragbare Prozessoreinheit enthält neben Energieversorgung und 
Sendeelektronik den ursprünglich von Eckmiller entwickelten lernfähigen Retina Encoder (RE) 
[208, 209], welcher eine Kernkomponente des Implantatsystems darstellt. Er ermöglicht eine 
Verarbeitung der Bildsignale in Echtzeit und versucht durch anpassbare zeitliche und räumliche 
Filteralgorithmen die intraretinale Signalverarbeitung, d.h. das Netzwerk aus Horizontal-, 
Bipolar- und Amakrinzellen, nachzubilden. Auf diese Weise soll aus dem von der Kamera 
aufgenommenen Bild ein für die Ganglienzellen interpretierbares Stimulationsmuster erzeugt 
werden. Angepasst werden die unzähligen Filterparameter durch einen iterativen, auf den 
Rückmeldungen des Patienten basierenden Lernprozess. Der implantierbare Netzhautstimulator, 
welcher im rechten Bild von Abbildung 3.16 gezeigt ist, basiert auf einer flexiblen Trägerstruktur 
aus Polyimid mit integrierten Leiterbahnen und Elektroden. Die 49 planaren 
Stimulationselektroden bestehen ebenso wie die entfernt platzierte Referenzelektrode aus 
elektrochemisch aktiviertem Iridiumoxid. Im linken Teil von Abbildung 3.16 ist der implantierte 
Stimulator schematisch dargestellt. Der intraokulare Teil, welcher neben den Elektroden auch 
den Infrarotempfänger für die optische Datenübertragung enthält, wird mittels Nagelfixation auf 
der Netzhaut befestigt. Der extraokulare Part besteht aus der Empfangsspule für die induktive 
Energieübertragung und den elektronischen Komponenten. Er wird auf der Außenseite der 
Sklera festgenäht und ist über eine transsklerale Kabelverbindung mit dem intraokularen Teil 
verbunden [210, 211]. 
       
Abbildung 3.16: Schematische Darstellung des IMI Systems im Auge (links) [Ursprüngliche 
Quelle: Healty Aims, URL: http://www.healthyaims.org], Foto des Implantats 
(rechts) [211]. 
Der von IMI zur intraokularen Befestigung des Implantates verwendete Netzhautnagel ist eine 
Weiterentwicklung des üblicherweise zur Fixation von epiretinalen Strukturen [212] und früher 
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auch zur Behandlung von Netzhautablösungen eingesetzten Titannagels. Beim 
Standardverfahren wird letzterer durch eine entsprechende Öffnung im Implantat in die 
Netzhaut genagelt und über einen Widerhaken in der Sklera verankert, wobei das Implantat 
über die flache Krempe auf der Netzhaut festgehalten wird. Der modifizierte Netzhautnagel 
besitzt oberhalb der Krempe einen verlängerten Halteschaft als das Standardmodell und wird im 
Gegensatz zu diesem unabhängig vom Implantat an eine vordefinierte Stelle der Netzhaut 
genagelt. Das Implantat wird anschließend über den verlängerten Schaft geschoben und durch 
einen Sicherungsring aus Silikon in Position gehalten. Bei der Explantation wird der Silikonring 
durchtrennt und das Implantat abgehoben. Der Nagel verbleibt wie üblich im Auge und kann zur 
Befestigung eines neuen Implantates genutzt werden [213]. 
 
Abbildung 3.17: Zeichnung des klassischen und des von IMI modifizierten Netzhautnagels. 
Nachdem im Tierversuch an Schweinen sowohl die Implantations- als auch die 
Explantationstechnik erfolgreich erprobt und die Implantate über einen Zeitraum von 8 Wochen 
komplikationsfrei vertragen worden waren [213, 214], startete Ende 2005 eine Humanstudie zur 
chronischen Implantation. An der Studie waren vier blinde RP Patienten beteiligt, denen das 
Implantat für einen zunächst unbegrenzten Zeitraum eingesetzt wurde. Die während der 
Stimulationstests ermittelten Schwellenwerte zur Auslösung von Phosphenen lagen im Mittel bei 
ca. 25 nC [215], was einer Ladungsdichte von etwa 80 µC/cm2 entspricht, und verhielten sich 
über mehrere Monate stabil [216]. Den Patienten war es möglich, Phosphene unterschiedlicher 
Elektroden voneinander zu unterscheiden und bei gleichzeitiger Ansteuerung mehrerer 
Elektroden konnten einfache Muster, wie zum Beispiel eine horizontale Linie, wahrgenommen 
werden [5]. Auch nach 30 Monaten zeigten die Implantate eine gute Verträglichkeit und eine 
stabile Position des Elektrodenarrays im Bereich der Makula [217]. 
Die in der chronischen Studie festgestellten Stimulationsschwellenwerte liegen deutlich unter 
denen aus Akutversuchen, welche im Vorfeld der chronischen Studie an insgesamt 20 Patienten 
durchgeführt worden waren. Bei diesen Versuchen mit handgehaltenen Stimulationselektroden 
unterschiedlicher Größe (50 µm – 360 µm) wurde ein mittlerer Schwellenwert von 192 nC bzw. 
650 µC/cm2 ermittelt [210, 211, 218]. Der maximale Schwellenwert lag bei 380 nC bzw. 
1300 µC/cm2 [219]. 
Für 2007 war eine zweite Humanstudie mit einem neuen Implantat geplant, welches über einen 
neuentwickelten Mikrochip zur Ansteuerung von 232 Elektroden sowie über dreidimensionale 
Stimulationselektroden verfügt. Da bisher keine Ergebnisse dieser Studie veröffentlicht wurden, 
ist jedoch fraglich ob sie überhaupt begonnen wurde. 
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EPIRET-Gruppe 
Das EPIRET-Projekt war ebenso wie das SUBRET-Projekt Teil des seit 1995 vom BMBF finanziell 
geförderten Forschungsprogrammes zur Entwicklung von Retinaimplantaten. Grundlage dieses 
Förderprogrammes war eine im Auftrag des BMBF (früher BMFT) durchgeführte 
Machbarkeitsstudie zu neuronalen Implantaten [220]. Das Ziel des EPIRET Projektes war die 
Entwicklung eines epiretinalen Netzhautstimulators mit drahtloser Daten- und 
Energieübertragung, welcher vollständig ins Augeninnere implantierbar sein sollte. In den ersten 
beiden Projektförderphasen wurden dabei sowohl ein optisches als auch ein induktives Konzept 
zur drahtlosen Daten- und Energieübertragung verfolgt, wobei in beiden Projektphasen jeweils 
nur das induktive Konzept bis zum Prototypenstadium entwickelt wurde. Das optische System 
erreichte nicht die zur Versorgung des Implantates notwendige Energieeffizienz. In der ersten 
Förderphase von 1995 bis 1999, wie auch in der zweiten Projektphase von 2000 bis 2003 wurden 
funktionsfähige Prototypen von vollständig implantierbaren epiretinalen Netzhautstimulatoren 
entwickelt und im Tierversuch an Katzen, Kaninchen und Schweinen erprobt [221-225]. Versuche 
an Menschen wurden mit diesen Implantaten jedoch nicht durchgeführt. 
        
Abbildung 3.18: Retinaimplantat der ersten (links) und der zweiten Generation (rechts) [77]. 
Abbildung 3.18 zeigt die Implantatprototypen der ersten und zweiten Projektphase. Das im 
linken Bild zu sehende Implantat der ersten Generation ist bereits mit Silikon verkapselt. Es 
besitzt noch eine handgewickelte Spule aus Kupferlackdraht sowie relativ große SMD Bauteile. 
Das rechte Bild zeigt ein Implantat der zweiten Generation, welches bereits über eine planare 
Mikrospule und deutlich kleinere diskrete Komponenten verfügt. 
 
Abbildung 3.19: Systemkonzept der ersten EPIRET Implantatgeneration [77]. 
Abbildung 3.19 zeigt das Systemkonzept der ersten Implantatgeneration mit induktiver Daten- 
und Energieübertragung. Die Entwicklung der externen CMOS-Kamera und des neuronalen 
Signalprozessors waren Bestandteile der ersten beiden Projektphasen, beide Komponenten 
wurden aber, ebenso wie die optische Energieübertragung, nicht bis zum Prototypenstadium 
entwickelt. 
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In der dritten Projektförderphase, in den Jahren 2005 bis 2007, wurde schließlich unter 
Beteiligung von drei mittelständischen Industriepartnern ein Implantatsystem für die chronische 
Implantation am Menschen entwickelt. Dem ersten von insgesamt sechs Patienten wurde dieses 
mit EPI-RET-3 bezeichnete Implantat Ende 2007 erfolgreich eingesetzt und im Oktober des 
gleichen Jahres, nach Ablauf der Förderung seitens des BMBF, wurde zur Fortsetzung des 
Projekts die EpiRet GmbH mit Sitz in Gießen gegründet. 
Da sowohl Design als auch Herstellung des EPI-RET-3-Implantates Hauptbestandteile der 
vorliegenden Arbeit sind, werden diese Punkte ebenso wie die Ergebnisse der klinischen 
Humanstudie in den dafür vorgesehenen Kapiteln ausführlich beschrieben. 
Tohoku Universität 
An der Universität von Tohoku in Japan arbeitet eine Forschergruppe unter Leitung von M. 
Koyanagi an der Entwicklung eines epiretinalen Implantates, welches auf einem Mikrochip mit 
integrierter Bildaufnahme, Bildverarbeitung und biphasischen Stromquellen basiert. Realisiert 
wird diese komplexe Signalkette durch eine dreidimensionale Schaltungsstruktur, bei der 
mehrere dünn geschliffene Mikrochips übereinander platziert und durch spezielle vertikale 
Leitungselemente elektrisch miteinander kontaktiert werden [226, 227]. Die durch den hohen 
Füllfaktor flächenmäßig relativ klein und dazu leicht gehaltene Halbleiterschaltung ist auf ein 
flexibles Anschlusskabel aufgebracht, welches gleichzeitig die Stimulationselektroden enthält. Zu 
einem späteren Zeitpunkt soll das Implantat durch eine ebenfalls auf dem flexiblen Kabel 
realisierte intraokulare Empfangsspule über einen induktiven Link mit Energie versorgt werden, 
wodurch sich ein vollständig in den Augapfel implantierbares System ergäbe [228, 229]. In 
Abbildung 3.20 ist das Prinzip des epiretinalen Implantates, basierend auf dem 
dreidimensionalen Mikrochipverbund, gezeigt. Die drei Chipebenen enthalten die 
Fotodetektoren zur Bildaufnahme, die Schaltkreise zur Bildverarbeitung und die zur Ansteuerung 
der Elektroden erforderlichen biphasischen Stromquellen. 
 
Abbildung 3.20: Epiretinales Implantat auf Basis eines 3D-Mikrochipverbundes [228]. 
Die Bioverträglichkeit der verwendeten Materialien wurde im Tierversuch über einen Zeitraum 
von 2 Monaten an Ratten untersucht [230], an Kaninchen konnte durch Ableitung kortikaler 
Potenziale die in-vivo Funktionalität des implantierten 3D-Chips nachgewiesen werden [229, 
231]. 
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Glasgow Universität 
Eine ebenfalls auf einem implantierten Bildsensor basierende epiretinale Sehprothese wird 
zurzeit an der Universität von Glasgow entwickelt. Das System basiert auf einem aktiven Pixel 
Sensor (APS), einem Mikrochip der neben Fotodetektoren auch ein neuronales Netzwerk und 
Stimulationsstromquellen enthält. Das integrierte und programmierbare neuronale Netzwerk ist 
zur Signalverarbeitung auf horizontaler Ebene vorgesehen, wodurch sich beispielsweise eine 
Kantenfilterung oder aber eine Kontrasterhöhung realisieren lassen. 
In der aktuellen Version verfügt der APS über 469 hexagonal angeordnete Fotodetektoren und 
eine entsprechende Anzahl an Stromquellen zur Generation biphasischer Strompulse. Die 
Quellen lassen sich auch direkt programmieren, wodurch eine Stimulation ohne optisches 
Bildsignal möglich ist. Über ein flexibles PDMS- oder Polyimidsubstrat mit integrierten 
Goldleiterbahnen [232] wird der Chip mit dem Elektrodenarray verbunden, welches derzeit nur 
über 100 Stimulationselektroden verfügt und daher die Kapazität des APS nicht voll ausnutzt 
[233]. 
Zusammenfassung 
Alle bis zur klinischen Humanstudie entwickelten epiretinalen Stimulationssysteme gleichen sich 
in Bezug auf die Aufteilung von extrakorporalen und intrakorporalen Systemkomponenten. 
Jedes dieser Systeme verfügt in seiner finalen Version über eine externe in ein Brillengestell 
integrierte Kamera, über ein externes Computersystem zur Bildverarbeitung und Erzeugung der 
Stimulationspulsmuster und über eine Telemetrieeinheit, welche das Implantat drahtlos mit 
Energie und Daten versorgt. Second Sight und die EPIRET-Gruppe nutzen sowohl für die Daten- 
als auch für die Energieübertragung das Prinzip der induktiven Kopplung, wohingegen das 
Implantat von IMI seine Energie zwar induktiv, die Daten allerdings optisch empfängt. Die 
optische Datenübertragung hat den Vorteil, dass sie völlig entkoppelt von der induktiven 
Funkstrecke und damit insbesondere bei hohen Datenraten deutlich störsicherer arbeitet. 
Zudem werden die Daten direkt im Basisband übertragen, müssen also nicht moduliert und 
demoduliert werden, wodurch sich sowohl Sender- als auch Empfängerseitig der 
Schaltungsaufwand reduziert. Ein Schließen des Augenlids bewirkt eine Unterbrechung der 
Datenverbindung, was bezogen auf das Bildsignal dem natürlichen Sehen gleichkommt, bei 
Steuersignalen jedoch von Nachteil ist. Desweiteren muss der Signalweg optisch durchlässig 
sein, was gegebenenfalls eine Entfernung der Linse erforderlich macht und bei stärkerer 
Hornhauttrübung zu Problemen führen kann. 
Betrachtet man das eigentliche Implantat, so verwenden alle drei Gruppen ein mittels 
Skleranagel auf der Netzhautoberfläche befestigtes flexibles Elektrodenarray. Als einzige Gruppe 
verwendet dabei IMI einen speziell entwickelten Nagel, auf welchem das Implantat mittels eines 
Halteringes befestigt wird. Bei der Explantation verringert sich dadurch die Gefahr einer 
Netzhautverletzung, denn im Vergleich zu den anderen Systemen mit Nagelfixation muss nur der 
auf der Krempe aufliegende Haltering und nicht das auf der Netzhaut aufliegende Implantat 
zerschnitten werden. Ein weiterer Vorteil des modifizierten Skleranagels ist, dass er nach 
erfolgter Explantation des Elektrodenarrays weiter verwendet werden kann, was beim 
herkömmlichen Nagel nicht möglich ist. Ein entscheidender Nachteil ist die zwischen dem 
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Implantat und der Netzhaut befindliche Nagelkrempe, durch welche sich ein erhöhter Abstand 
zwischen Stimulationselektroden und Retina ergibt. 
Was die Platzierung der Implantatkomponenten betrifft, verfolgen IMI und Second Sight sehr 
ähnliche Ansätze. Bei beiden Konzepten befindet sich nur das Elektrodenarray im Inneneren des 
Augapfels und alle weiteren elektronischen Komponenten, insbesondere die Empfangsspule, 
sind extraokular platziert. Beim System von Second Sight befindet sich der extraokulare 
Implantatteil hinter dem Ohr, wodurch sich eine relativ lange subkutane Kabelverbindung 
zwischen Elektroden und Stimulationselektronik ergibt. Vor allem aber wird das Kabel durch die 
Augenbewegungen, welche Rotationsgeschwindigkeiten von bis zu 900 °/s erreichen können 
und bis zu 170.000 mal am Tag stattfinden [93], ständig mechanischen Spannungen ausgesetzt. 
Beim System von IMI befinden sich die extraokularen Teile des Implantates auf der Außenseite 
des Augapfels und werden somit mit bewegt, allerdings besteht hier aufgrund der relativ großen 
Abmessungen des Implantates die Gefahr, dass sich die Bindehaut, mit welcher das Implantat 
bedeckt ist, mit der Zeit durchscheuert. Die vorhandene mechanische Kabelspannung erschwert 
darüber hinaus das platzieren des Elektrodenarrays [214]. Durch die räumliche Trennung von 
Implantatelektronik und Stimulationselektroden benötigen beide Konzepte eine transsklerale 
Kabelverbindung, die eine dauerhafte Perforation der Augenhülle und somit ein Infektionsrisiko 
darstellt. Zudem besteht die Gefahr, dass Flüssigkeit austritt und infolgedessen der 
Augeninnendruck abfällt. 
Beim System der EPIRET-Gruppe befinden sich hingegen alle Implantatkomponenten innerhalb 
des Augapfels, weshalb die oben aufgeführten Probleme nicht auftreten können. Lediglich der 
chirurgische Eingriff ist beim vollständig implantierbaren System etwas aufwändiger, da das 
Auge zur Implantation des recht großen Empfangsteils mit einem relativ langen Schnitt eröffnet 
und der genannte Implantatteil in der hinteren Augenkammer platziert und befestigt werden 
muss. Für einen geübten Chirurgen ist die OP allerdings in knapp zwei Stunden durchführbar 
[234]. 
Die Implantate, die an den Universitäten von Glasgow und Tohoku entwickelt werden, 
unterscheiden sich von den anderen epiretinalen Systemen hauptsächlich durch ihre integrierte 
Bildaufnahme und Bildverarbeitung. Denn im Gegensatz zu einer externen Kamera und einem 
tragbaren Computersystem, sind bei diesen beiden Systemen sowohl ein Bildsensor, als auch ein 
neuronales Netzwerk mit in das Implantat integriert, wodurch die Notwendigkeit einer 
Datenübertragung entfällt und lediglich die zum Betrieb des Implantates erforderliche Energie 
übertragen werden muss. Aufgrund des intergierten Bildsensors und der Bildverarbeitung ist der 
Energiebedarf eines solchen Systems allerdings deutlich höher und zudem ist die realisierbare 
Rechenleistung des neuronalen Netzwerkes und damit auch die Komplexität der integrierten 
Bildverarbeitung eingeschränkt. 
Generell haben epiretinale Implantate den Vorteil, dass zu ihrer Implantation die gut erprobten 
Standardmethoden der vitreoretinalen Chirurgie [3] genutzt werden können und dadurch ein 
minimalinvasiver chirurgischer Eingriff ermöglicht wird. Aufgrund der guten Zugänglichkeit des 
Glaskörperraumes sind zudem die Explantation eines solchen Systems oder aber ein 
Implantatwechsel leichter realisierbar, was bei Verfügbarkeit neuer Implantatgenerationen mit 
deutlich höherer Elektrodenzahl ein entscheidendes Kriterium sein kann. Da das Implantat nur 
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mit einer Seite Kontakt zur Retina hat und die andere Seite an den mit Flüssigkeit gefüllten und 
als Wärmesenke fungierenden Glaskörperraum [59] grenzt, erwärmt sich darüber hinaus die 
Netzhaut nicht so stark. Die vom Implantat erzeugte Wärme wird durch die Flüssigkeit schnell 
abtransportiert und im Glaskörperraum verteilt, wodurch letztlich die gesamte Netzhaut und 
nicht nur der Teil mit Kontakt zum Implantat die erzeugte Wärme abführt. 
Ein maßgeblicher Nachteil von epiretinalen Implantaten ist die Fixation des Elektrodenarrays auf 
der Netzhaut. Für eine konsistente Sehwahrnehmung ist es unbedingt erforderlich, das 
Elektrodenarray ortsstabil zu befestigen, und zur effizienten Stimulation ist es wichtig, die 
Elektroden in engen Kontakt mit der Netzhaut zu bringen. Die zurzeit einzig brauchbare 
Methode um beide Forderungen zu erfüllen, ist die Verwendung eines Skleranagels, der zwar 
medizinisch ausreichend erprobt ist, bei dessen Anbringung der Netzhaut aber ein erhebliches 
Trauma zufügt wird. Ein weiterer möglicher Nachteil sind die vermutlich bevorzugt stimulierten 
Ganglienzellen, die in großen Bereichen der Netzhaut in einer dicht gepackten monolagigen 
Zellschicht [55] an der Innenseite der Netzhaut und damit in idealer Position für die elektrische 
Stimulation mit epiretinalen Implantaten liegen. Diese Zellen stellen das Ende der retinalen 
Signalverarbeitungskette dar und übertragen daher nicht nur räumliche, sondern zusätzlich auch 
Zeit- Farb- und Intensitätsinformationen, was eine aufwändige Berechnung der 
Stimulationsmuster erforderlich macht. Hierzu wird zum einen zusätzliche Hard- und Software in 
Form des sogenannten Retinaencoders benötigt, zum anderen muss die Vielzahl der 
einstellbaren Filterparameter des RE in einem mitunter langwierigen Lernprozess angepasst 
werden. Als problematisch könnte sich auch die Lage der Ganglienzellaxone erweisen, da sich 
diese noch näher an den Stimulationselektroden befinden als die eigentlichen Zellkörper. Sollten 
Axone anstelle der darunter liegenden Zellkörper stimuliert werden, so wäre dies mit einer 
Stimulation von weiter peripher liegenden Ganglienzellen vergleichbar, da deren Axone 
sternförmig zur Papille hin verlaufen. Inwieweit allerdings epiretinale Stimulationselektroden die 
Zellkörper oder Axone der Ganglienzellen stimulieren und ob nicht sogar tiefer liegende 
Neuronen und damit das gesamte retinale Netzwerk Ziel dieser Stimulation sind [3, 54], ist 
ebenso wie bei der subretinalen oder indirekten retinalen Stimulation nicht endgültig geklärt. 
3.4.4 Indirekte retinale Stimulation 
Osaka University 
Seit 2001 wird an der Osaka Universität in Japan ein suprachoroidales Implantatsystem 
entwickelt, mit welchem die Netzhaut transretinal elektrisch stimuliert werden soll. An dem 
staatlich geförderten und von Y. Tano geleiteten Projekt sind neben der Osaka Universität die 
Firma NIDEK als Lieferant für Stimulationselektroden und sonstige Stimulationshardware sowie 
das Nara Institute of Science, verantwortlich für die Entwicklung und Herstellung der Mikrochips, 
beteiligt. 
Das von den Forschern entwickelte Implantat basiert auf einer Multichiparchitektur, bei der 
mehrere dünne Mikrochips auf einem ebenfalls dünnen Trägersubstrat angeordnet sind. Durch 
diesen, im linken Teil von Abbildung 3.21 schematisch dargestellten Aufbau, ergibt sich ein ca. 
200 µm dickes Implantat, welches trotz der relativ starren Mikrochips ausreichend flexibel ist, 
um sich an die Krümmung des Augapfels anzupassen. Im Vergleich dazu wäre ein einzelner 
Mikrochip, bei einer angestrebten Zahl von 1000 Elektroden gut 10 x 10 mm2 groß, selbst bei 
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einer Dicke von nur 50 µm nicht so flexibel wie das Chiparray und zudem viel zerbrechlicher. In 
der ersten Implantatgeneration wurden die im „Dicing by Thinning“ Verfahren dünn 
geschliffenen und vereinzelten Mikrochips auf die flexible Trägerfolie aus Polyimid aufgeklebt 
und über Drahtbondverbindungen miteinander Kontaktiert. Die Elektroden wurden dabei in 
Form von Gold- und Platinbumps realisiert, welche direkt auf die Kontaktpads der Mikrochips 
aufgebracht und nach der anschließenden Verkapselung des Implantates mit Epoxidharz mittels 
Laserablation wieder freigelegt wurden. Bei der aktuellen Implantatgeneration werden die mit 
Goldbumps und Trenngräben versehenen Mikrochiparrays im Flip-Chip-Verfahren auf die 
Polyimidträgerfolie aufgebracht, wobei letztere sowohl die Leiterbahnen zur elektrischen 
Verbindung der Chips als auch die 70 bis 80 µm großen Stimulationselektroden aus Platin 
enthält. Im Anschluss daran wird die Dicke des Chiparrays mittels „Dicing by Thinning“ auf 50-
100µm reduziert und die Chips dadurch separiert. Die einzelnen Mikrochips haben eine Größe 
von 600 x 600 µm2, können jeweils neun Elektroden treiben und werden über einen Datenbus 
angesteuert. Bei einer Adresslänge von 6 Bit können so bis zu 64 Mikrochips und dadurch bis zu 
576 Elektroden adressiert werden [235, 236]. Der rechte Teil von Abbildung 3.21 zeigt Vorder- 
und Rückseite eines Implantates mit der maximalen Zahl an Mikrochips und Elektroden. Zur 
Erhöhung der Flexibilität kann die Polyimidfolie zwischen den Mikrochips und parallel zu den 
Busleiterbahnen (im Bild vertikal) geschlitzt werden [237]. 
         
Abbildung 3.21: Schematische Darstellung der Multichiparchitektur des suprachoroidalen 
Implantates (links), Foto von Vorder und Rückseite eines Implantates mit 64 
Mikrochips und 576 Stimulationselektroden (rechts)[237]. 
Parallel zur Implantatentwicklung wurden Akutstimulationsversuche an verschiedenen 
Tiermodellen durchgeführt, bei denen sowohl Einzelelektroden [238, 239] als auch 
Elektrodenarrays mit [240] und ohne Mikrochips [241] zum Einsatz kamen. In allen Fällen wurde 
die Sklera im Bereich der Stimulation geöffnet um transchoroidal und nicht transskleral zu 
stimulieren. Die Bestimmung der Stimulationsschwellenwerte erfolgte jeweils über den 
Nachweis evozierter kortikaler Potenziale (EECP). Im Rahmen von Versuchen an normalen und 
RCS Ratten konnte zunächst gezeigt werden, dass sich mittels suprachoroidaler transretinaler 
Stimulation (STS) auch degenerierte Netzhäute erfolgreich stimulieren lassen und es wurde 
abgeschätzt, dass bei Verwendung einer 200 bis 300 µm großen Elektrode ein etwa 1 mm2 
großes Netzhautareal stimuliert wird. Zudem konnte ein zur räumlichen Diskriminierung zweier 
Phosphene benötigter minimaler Elektrodenabstand von 700 µm ermittelt werden, was beim 
Menschen einer Auflösung von ca. 2,4° entspricht. Welcher neuronale Zelltyp durch die 
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suprachoroidale transretinale Stimulation (STS) genau stimuliert wurde, konnte in den 
Versuchen allerdings nicht bestimmt werden [238]. In späteren, an Kaninchen durchgeführten 
Versuchen, wurden unterschiedliche Schwellenwerte für die Auslösung kortikaler Potenziale 
mittels biphasischer Stimulation ermittelt. Diese reichten von 56 µC/cm2 bei Verwendung von 
Goldelektrodenarrays [241], über 790 µC/cm2 bei Nutzung von Implantaten mit mehreren 
Mikrochips [240], bis hin zu 2119 µC/cm2 im Falle einzelner Platinelektroden. Obwohl bei 
letzteren Versuchen Ströme von bis zu 1 mA appliziert wurden, konnte auch nach einstündiger 
Stimulation keine Schädigung der Netzhaut festgestellt werden [239]. In Langzeitversuchen an 
Kaninchen mit fotochemisch herbeigeführter Rezeptordegeneration wurden wiederum 
Schwellwerte von 13,6 bis 20,5 µC/cm2 gemessen [242].  
2007 wurden schließlich akute Stimulationsversuche mit 14 normal sehenden und zwei infolge 
von RP erblindeten Patienten durchgeführt. Die nichtinvasiven transkornealen und 
transskleralen Stimulationsversuche mit den gesunden Patienten dienten hierbei der 
Optimierung der Stimulationsparameter. Bei den zwei RP Patienten wurde zunächst durch 
transsklerale Stimulation ein Implantationsgebiet mit niedrigem Schwellenwert ermittelt, 
anschließend an dieser Stelle die Sklera in Form einer Tasche geöffnet und das kabelgebundene 
Elektrodenarray, bestehend aus neun Platinelektroden mit 200 µm Durchmesser und 1 mm 
Abstand, implantiert. Eine Platingegenelektrode wurde im Glaskörperraum platziert. Bei den 
nachfolgenden suprachoroidalen Stimulationsversuchen konnten bei beiden Patienten 
Phosphene ausgelöst werden. Die hierzu benötigten Schwellenwerte lagen bei Patient 1 im 
Bereich von 0,48 bis 0,8 mC/cm2 und im Falle von Patient 2 bei 1,27 mC/cm2. Wurden zwei 
benachbarte Elektroden gleichzeitig angesteuert, dann nahmen die Patienten hantelförmige 
Phosphene war, deren Orientierung von der Auswahl der Stimulationselektroden abhing [243]. 
Seoul National University 
An der Nationaluniversität in Seoul beschäftigt sich eine koreanische Forschergruppe um den 
Wissenschaftler E. T. Kim ebenfalls mit der Entwicklung einer suprachoroidalen Sehprothese. Ein 
erster Prototyp, geeignet für die chronische Implantation und Langzeitstimulation am Tier wurde 
bereits entwickelt und erfolgreich getestet. Das Gesamtsystem besteht aus externen 
Komponenten zur Energieversorgung und zur Programmierung, sowie aus einem 
implantierbaren Stimulator, wie er in Abbildung 3.22 gezeigt ist. Daten und Energie werden über 
induktiv gekoppelte Spulen drahtlos übertragen. Der Stimulator besteht aus einem flexiblen 
Polyimidkabel, an dessen Ende sich sieben Stimulationselektroden aus Gold und die 
Referenzelektrode befinden, aus einer silikonverkapselten Empfangsspule und aus mehreren 
elektronischen Bauteilen, die in einem laserverschweißten Titangehäuse mit hermetischen 
Kabeldurchführungen aus Keramik untergebracht sind. Ebenfalls im Titangehäuse untergebracht 
ist ein Lithiumionenakku, der bei 2 mW durchschnittlicher Leistungsaufnahme der 
Implantatelektronik eine Stimulationsdauer von gut 30 Stunden ermöglicht. Über den induktiven 
Link kann dieser Akku in drei Stunden vollständig aufgeladen werden und gleichzeitig können die 
neuen Stimulationsparameter in den Stimulationsmikrochip programmiert werden. 
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Abbildung 3.22: Suprachoroidales Implantatsystem für Langzeitstimulationsversuche am Tier 
[244]. 
Durch den eingebauten Akku kann das Implantat über lange Zeiträume ohne externe Energie- 
und Datenquelle arbeiten, wodurch zum einen die Bewegungsfreiheit des Versuchstieres nicht 
eingeschränkt, und zum anderen eine mögliche Beschädigung oder sogar Zerstörung der sonst 
üblicherweise vorhandenen Kabelverbindung oder extrakorporal getragenen Einheit durch das 
Tier vermieden wird. Desweiteren ist es nicht erforderlich das Tier während der 
Stimulationsversuche zu narkotisieren. In 16 Monate dauernden in-vivo Versuchen an Kaninchen 
konnte sowohl die elektrische Funktionsfähigkeit der Implantate über Ableitung elektrisch 
evozierter kortikaler Potentiale (EECP) nachgewiesen werden, als auch deren Langzeitstabilität 
und Verträglichkeit. Entzündungsreaktionen oder erkennbare Strukturveränderung traten nicht 
auf [244]. 
Bionic Vision Australia / Australien Vision Prosthesis Group 
Seit 1997 arbeiten die Wissenschaftler G. Suaning und N. Lovell, beide von der Universität New 
South Wales, an der Entwicklung einer retinalen Sehprothese. Zunächst verfolgten sie dabei 
einen epiretinalen Ansatz mit vollständig in den Augapfel implantierbarem Netzhautstimulator, 
gaben diesen jedoch später, hauptsächlich aufgrund der aufwändigen und stark invasiven 
Implantationschirurgie, zugunsten eines suprachoroidalen Implantates auf. Neben 
umfangreichen Simulationsstudien zum künstlichen Sehen mit einer Prothese [245-247], bildete 
von Beginn an vor allem das Design des Stimulationsmikrochips einen Schwerpunkt bei der 
Entwicklung des Implantates. Bereits in einer ersten Version verfügte die integrierte Schaltung 
über eine biphasische Stromquelle und einen Multiplexer zur seriellen Ansteuerung von 100 
Elektroden, sowie über RF-Telemetrie mit Rückkanal für die Überwachung der 
Versorgungsspannungen [248]. Später wurde ein Stimulationskonzept entworfen, bei dem die 
Elektroden hexagonal angeordnet und in Cluster, bestehend aus einer Stimulationselektrode 
und sechs umgebenden Referenzelektroden, aufgeteilt sind [249]. Durch eine solche 
Konfiguration werden bei paralleler Ansteuerung mehrerer Elektroden, diese voneinander 
abgeschirmt, was die Ladungsbalance deutlich verbessert und so einem Aufladen der Elektrode 
und einer möglichen Zerstörung durch ein zu hohes Gleichspannungspotenzial entgegenwirkt. 
Der für dieses Konzept entwickelte Mikrochip verfügt über zwei Stromquellen zur Ansteuerung 
von 14 Elektroden bzw. zwei Clustern [250] und ermöglicht durch seine implementierte 
Busarchitektur eine Zusammenschaltung von bis zu sieben Mikrochips und damit Implantate mit 
bis zu 98 Elektroden. Eine Anordnung mit 49 Elektroden ist schematisch im linken Teil von 
Abbildung 3.23 gezeigt. Der rechte Teil der Abbildung zeigt die Lage des suprachoroidalen 
Implantates. 
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Abbildung 3.23: Schematische Darstellung der hexagonalen Elektrodenanordnung mit 7 
Clustern (links) [251], Lage des suprachoroidalen Implantates (rechts) 
[Ursprüngliche Quelle: Bionic Vision Australia, URL: 
http://www.bionicvision.org.au]. 
Zur Untersuchung der epiretinalen Stimulation wurden Akutstimulationsversuche an Katzen 
durchgeführt, bei denen mit einzelnen Platinelektroden Schwellenwerte zur Auslösung kortikaler 
Potenziale in Höhe von 76 µC/cm2 bestimmt wurden [252]. Bei den Akutversuchen zur 
suprachoroidalen Stimulation wurden bereits Elektrodenarrays, bestehend aus 14 
Platinelektroden mit 200 µm Durchmesser, sowie Stimulationsmikrochips eingesetzt. An Katzen 
wurden dabei Schwellenwerte von 115 bis 258 µC/cm2 [253] und an Kaninchen Schwellenwerte 
von 89 bis 519µC/cm2 [254] ermittelt. In späteren Versuchen wurde zudem gezeigt, dass die zur 
Auslösung kortikaler Potenziale benötigte Ladungsmenge nahezu unabhängig von der Größe der 
Stimulationselektrode oder der Position der Referenzelektrode ist [255], eine Aussage bezüglich 
der erzielbaren Auflösung wurde allerdings nicht getroffen. 
Anfang 2010 wurde unter dem Namen “Bionic Vision Australia” ein interdisziplinares 
Forschungskonsortium gegründet, welches mit Hilfe staatlicher Förderung in den nächsten 
Jahren eine suprachchoroidale Sehprothese für den Einsatz am Menschen entwickeln soll. 
Australian Bionic Eye Foundation 
Im Gegensatz zu den drei zuvor dargestellten suprachoroidalen Netzhautprothesen, basiert das 
von M. T. Coroneo und V. Chowdhury entwickelte System auf einem vollständig extraokularen 
Implantat. In der ersten Version besteht dieses Implantat aus einem streifenförmigen Träger mit 
18 Stimulationselektroden aus Platin, die in zwei zueinander versetzten Reihen angeordnet sind. 
Der Träger ist aus einem flexiblen Material hergestellt, wodurch das Implantat um den Augapfel 
herum gelegt und auf der Außenseite der Sklera befestigt werden kann. Kontaktiert werden die 
Elektroden über eine subkutane Kabelverbindung und einen hinter dem Ohr befindlichen 
Stecker, an den eine externe Stimulationsquelle angeschlossen wird. In der zweiten 
Implantatgeneration soll ein implantierter Neurostimulator mit drahtloser Daten- und 
Energieübertragung zum Einsatz kommen, wodurch der transkutane Stecker entfallen würde. 
Sowohl das zunächst kabelgebundene System mit extrakorporaler Stimulationselektronik, als 
auch das zukünftige, vollständig implantierbare System, basieren auf der Technik des 
Cochleaimplantates und werden auch von der Firma Cochlear entwickelt und hergestellt. 
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Abbildung 3.24: Extraokulares Implantat der Australian Bionic Eye Foundation (links) 
[Ursprüngliche Quelle: Australian Bionic Eye Foundation, URL: 
http://www.bioniceye.org.au], schematische Darstellung des Implantates am 
Augapfel (rechts). 
Akutversuche zur Schwellenwertbestimmung bei transskleraler Stimulation wurden zunächst an 
gesunden Katzen [256-258] und später an Kaninchen mit künstlich herbeigeführter 
Fotorezeptordegeneration [259] durchgeführt. Für die Versuche wurden sowohl einzelne 
Stimulationselektroden in Form von Platinscheiben oder Silberkugeln [257, 258], als auch 
Elektrodenarrays mit 21 in Silikon eingebetteten Platinelektroden [256, 259] eingesetzt. Die 
Elektroden befanden sich dabei auf der Skleraoberfläche am hinteren Augenpol, die zugehörige 
Gegenelektrode lag entweder ebenfalls am hinteren Augenpol oder in Form einer 
Kontaktlinsenelektrode auf der Hornhaut. Als Nachweis für eine erfolgreiche retinale Stimulation 
dienten kortikal abgeleitete Potenziale. Bei den Versuchen an gesunden Katzen variierten die 
Schwellenwerte in Abhängigkeit von Elektrodengröße (Durchmesser 0,7 bis 3 mm), Pulslänge 
(0,2 bis 1 ms), Pulsanzahl (1 bis 4) und Versuchstier zwischen 1,27 µC/cm2 [256] und 50 µC/cm2 
[257]. Bei den Kaninchen mit künstlich herbeigeführter Rezeptordegeneration wurde ein 
mittlerer Schwellenwert von 74,1 µC/cm2 ermittelt [259]. 
Zusammenfassung 
Die in diesem Kapitel vorgestellten Prothesen zur indirekten retinalen Stimulation unterscheiden 
sich hauptsächlich durch die Position von Stimulationselektroden und Gegenelektrode sowie 
durch die Lage der elektronischen Komponenten. Beim koreanischen und japanischen System 
wird das Elektrodenarray ebenso wie beim System von Bionic Vision Australia unmittelbar auf 
der Aderhaut platziert, was ein Öffnen der Sklera und damit einen risikobehafteten Eingriff 
erfordert. Beim Implantat der Australian Bionic Eye Foundation werden die 
Stimulationselektroden hingegen auf der Außenseite der Sklera befestigt, was chirurgisch 
deutlich einfacher zu realisieren ist. Die Gegenelektrode liegt bei den australischen Systemen 
und beim koreanischen System außerhalb des Augapfels auf der Leder- bzw. Aderhaut, bei der 
japanischen Prothese befindet sie sich dagegen im Glaskörperraum, wodurch sich der 
chirurgische Aufwand und das Risiko für den Patienten zusätzlich erhöhen. Dem größeren Risiko 
bei der suprachoroidalen Implantation steht allerdings ein um die Dicke der Sklera verringerter 
Abstand zwischen Stimulationselektroden und retinalen Neuronen entgegen, durch welchen 
eine verbesserte Auflösung aber auch geringere Stimulationsschwellwerte zu erwarten sind. Eine 
im Glaskörperraum befindliche Gegenelektrode sollte aufgrund des günstigeren Strompfades 
ebenfalls die erzielbare Auflösung verbessern. 
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Was die Lage der elektronischen Komponenten angeht, unterscheidet sich das japanische 
System grundlegend von den anderen Systemen, denn im Gegensatz zu einer langen 
Kabelverbindung zwischen Stimulationselektronik und Elektrodenarray, befinden sich beim 
japanischen System die Stimulationsmikrochips zusammen mit den Elektroden direkt am Ort der 
Stimulation. Dieser Ansatz ist zwar technisch deutlich aufwändiger, ermöglicht aber durch den 
Wegfall der Kabelverbindung eine viel größere Elektrodenzahl. Eine technische Gemeinsamkeit 
der vorgestellten Systeme ist, dass sie in der finalen Version alle über eine induktive Daten- und 
Energieübertragung verfügen sollen, wobei diese bisher nur beim System der koreanischen 
Forschergruppe tatsächlich umgesetzt wurde. 
Sehprothesen, die die Netzhaut indirekt stimulieren, haben gegenüber Systemen, die diese 
direkt stimulieren, den entscheidenden Vorteil, dass sie prinzipiell keine intraokularen 
Systemkomponenten benötigen und deshalb zur Implantation auch keine intraokulare Chirurgie 
in Form einer Vitrektomie oder einer temporären Netzhautablösung erforderlich ist. Durch die 
Möglichkeit des minimalinvasiven chirurgischen Eingriffs und aufgrund der Tatsache, dass sich 
kein Fremdkörper in direktem Kontakt mit der Retina befindet, fällt das Risiko einer 
implantationsbedingten Netzhautschädigung, zum Beispiel in Form einer Netzhautablösung, 
gering aus. Es besteht kaum Gefahr, noch vorhandenes Restsehvermögen zu zerstören, was ein 
solches System vorzugsweise für Patienten interessant macht, die noch über ein brauchbares 
Sehvermögen verfügen und das Implantat als Ergänzung zu diesem nutzen wollen. Bezüglich der 
Wärmeabfuhr haben suprachoroidale Implantatsysteme den Vorteil, dass die durch 
Stimulationselektroden und Elektronik erzeugte Wärme zum einen über die Lederhaut nach 
außen abgegeben werden kann, vor allem aber durch die stark durchblutete Aderhaut abgeführt 
wird. 
Der entscheidende Nachteil indirekt stimulierender Retinaimplantate ist der verhältnismäßig 
große Abstand zwischen Stimulationselektroden und neuronalen Zellen der Netzhaut, welcher 
durch die zwischen Implantat und Netzhaut liegende Aderhaut sowie das RPE hervorgerufen 
wird. Der höhere Abstand, aber auch die schlechte Leitfähigkeit des RPE, dessen Impedanz bis zu 
15 mal größer als die der neuronalen Retina ist, führen bei suprachoroidaler Stimulation zu 
Schwellenwerten, die teilweise um den Faktor 16 größer sind, als dies bei direkter Stimulation 
der Fall ist [185, 186]. Bei vollständig extraokularer Stimulation kommen zusätzlich noch die 
Dicke und der Widerstand der Lederhaut hinzu. Die hohen Stimulationsschwellenwerte 
erfordern wiederum relativ großflächige Elektroden, da ansonsten die für das 
Elektrodenmaterial maximal zulässige Ladungsdichte überschritten und die Elektroden 
elektrolytisch zerstört würden. Letztlich ergibt sich aus den großen Elektroden und dem hohen 
Abstand zu den Zielneuronen ein deutlich schlechteres Auflösungsvermögen als bei Implantaten 
mit direktem Kontakt zur Netzhaut. Durch die höheren Schwellenwerte und die damit 
verbundenen höheren Stimulationsströme steigt aber auch der Leistungsbedarf des Implantates, 
was bei Nutzung von drahtloser Energieübertragung schnell zum limitierenden Faktor für die 
Elektrodenzahl werden kann. Darüber hinaus ist noch nicht geklärt, ob die hohen 
Stimulationsströme nicht zu irreparablen Schäden an der Netzhaut führen. 
Da bisher keine chronischen Versuche am Menschen durchgeführt wurden, bleibt abzuwarten, 
ob sich mittels indirekter Stimulation der Netzhaut brauchbare Seheindrücke hervorrufen lassen. 
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3.4.5 Zusammenfassung 
In den letzten Jahren hat sich das weltweite Forschungsaufkommen im Bereich retinaler 
Sehprothesen stark erhöht, was zum einen auf den anhaltenden Fortschritt in der 
Mikrosystemtechnik und Mikroelektronik zurückgeführt werden kann, zum anderen aber auch 
das Ergebnis verstärkter finanzieller Förderung seitens der öffentlichen Hand ist. Mit der 
steigenden Zahl an Forschergruppen, die sich mit der Entwicklung von Retinaimplantaten 
beschäftigen, hat sich allerdings auch die Zahl der technischen und medizinischen Konzepte 
erhöht, wodurch unter anderem die klassischen technischen Merkmale früher Generationen von 
Sehprothesen nicht mehr existierten. So basieren subretinale Implantate nicht mehr 
notwendigerweise auf einem implantierten Mikrofotodiodenarray und bei epiretinalen 
Implantaten muss nicht zwangsläufig ein externes Kamerasystem vorhanden sein. Neue 
Forschergruppen entscheiden sich zum Teil für Implantatkonzepte mit indirekter retinaler 
Stimulation, da solche Systeme einfacher zu implantieren sind, und selbst einige Gruppen, die 
sich seit längerer Zeit mit der Entwicklung eines Retinaimplantates befassen, haben ihr altes 
Konzept zugunsten einer indirekt stimulierenden Sehprothese aufgegeben. 
Aus der Vielzahl unterschiedlicher Konzepte ergibt sich die Möglichkeit, zusätzlich zur Lage der 
Stimulationselektroden auch die Position des Bildaufnahmesystems als charakteristisches 
Merkmal zur Klassifizierung retinaler Sehprothesen heranzuziehen. Denn im Gegensatz zu vielen 
anderen technischen Details beeinflusst die Platzierung des Bildaufnahmesystems, welches 
sowohl Bestandteil des eigentlichen Implantates, als auch Teil der extrakorporalen 
Komponenten sein kann, die Eigenschaften des Implantatsystems grundlegend. So können bei 
Implantaten mit integrierter Bildaufnahme die natürliche Augenoptik und vor allem die 
natürlichen Augenbewegungen weiterhin genutzt werden, was im Gegensatz zu Systemen mit 
extrakorporaler Bildaufnahme ein schnelles Absuchen des Blickfeldes ohne Zuhilfenahme von 
Kopfbewegung ermöglicht. Gleichzeitig werden die an Augenbewegungen gekoppelten 
Erwartungen des Gehirns erfüllt und der bei still stehendem Bild auftretende Ausblendeffekt 
[180] über spontane Blickbewegungen, sogenannte Sakkaden, vermieden. Bei Systemen ohne 
integrierte Bildaufnahme kann dies nur über ein aufwändiges eye-tracking System erreicht 
werden kann. Nachteil von Systemen mit integrierter Bildaufnahme ist die ebenfalls in das 
Implantat integrierte Hardware zur Bildverarbeitung, welche aufgrund von begrenzt 
vorhandener Energie und begrenztem Platzangebot nicht so Leistungsfähig sein kann, wie bei 
Systemen mit extraokularer Bildaufnahme. Eine Anpassung selbiger an den krankheitsbedingten 
Zustand der Netzhaut ist ebenfalls nur eingeschränkt möglich. Ferner muss zur Nutzung eines 
solchen Implantatsystems der optische Apparat funktionsfähig sein und der Patient volle 
Kontrolle über seine Augenbewegungen haben. Unkontrollierte Augenbewegungen, zum 
Beispiel infolge langer Blindheit, würden den benötigten Lernprozess verhindern und damit das 
System unbrauchbar machen. 
Retinale Sehprothesen haben gegenüber Implantaten im Gehirn oder am Sehnerv den Vorteil, 
dass sie chirurgisch sehr gut zugänglich sind. Implantation und Explantation gestalten sich 
dadurch weniger invasiv und möglicherweise auftretende Infektionen haben geringere 
Konsequenzen für den Patienten. Zudem besteht die Möglichkeit, das Implantat von außen 
durch das Auge hindurch zu beobachten, wohingegen bei Implantaten am Sehnerv oder im 
Gehirn zur Kontrolle bildgebende Verfahren benötigt werden. Die beiden entscheidenden 
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Vorteile von retinalen Sehprothesen sind jedoch die bekannte und eindeutig definierte 
Abbildung des Gesichtsfeldes auf die Netzhaut, welche eine ortsaufgelöste elektrische 
Stimulation des visuellen Systems ermöglicht, und die im weiteren Verlauf der Sehbahn 
stattfindende und daher vom Implantatsystem nutzbare Signalverarbeitung. Letztere erhöht die 
Wahrscheinlichkeit, dass der Patient die mittels elektrischer Stimulation erzeugten Reize richtig 
interpretieren kann. Generell ist die Organisation peripherer neuronaler Strukturen besser 
Verstanden als die Organisation zentraler Strukturen. 
Eine Einschränkung haben retinale Sehprothesen allerdings. Sie sind nur dann einsetzbar, wenn 
die Sehbahn beginnend bei den Ganglienzellen intakt ist, das heißt ausschließlich bei 
Erkrankungen ohne Schädigung des Sehnervs oder des visuellen Kortex. 
In der nachstehenden Tabelle 3.1 sind die Hauptmerkmale der meisten in diesem Kapitel 
vorgestellten retinalen Sehprothesen zusammengefasst. Berücksichtigt wurden dabei alle 
Forschergruppen, die über ein bereits im Humanversuch erprobtes Implantatsystem verfügen 
oder aber ein für den Humanversuch geeignetes System entwickeln, welches in naher Zukunft im 
Rahmen einer klinischen Studie erprobt werden soll. Auf die Angabe von 
Stimulationsschwellenwerten wurde in der Tabelle bewusst verzichtet, da diese nur sehr schwer 
miteinander zu vergleichen sind. Dies liegt zum einen daran, dass sich die zur Stimulation 
verwendeten Elektroden in Größe, Abstand, Form und Material voneinander unterscheiden und 
zum anderen daran, dass bei den Tierversuchen unterschiedliche Tiermodelle verwendet 
wurden und im Humanversuch der Degenerationszustand der Netzhaut stark variiert hat. 
Darüber hinaus haben die Lage der Stimulationselektroden, ihr Abstand zur Netzhaut und das 
zur Stimulation verwendete Pulsmuster einen nicht zu vernachlässigenden Einfluss auf den 
Schwellenwert.  
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Tabelle 3.1: Übersicht retinaler Sehprothesen. 
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4 Entwurf des Retinaimplantates 
Das folgende Kapitel beschreibt den Entwurf einer vollständig implantierbaren epiretinalen 
Netzhautprothese für chronische Implantationsstudien am Menschen. Da im Übersichtskapitel 
über retinale Sehprothesen die Vor- und Nachteile der verschiedenen Implantatkonzepte bereits 
ausführlich diskutiert worden sind, werden an dieser Stelle nur die wichtigsten Argumente 
aufgeführt, die für einen epiretinalen und vollständig implantierbaren Ansatz sprechen. 
Direkter Kontakt zwischen Stimulationselektroden und Netzhaut: 
Durch den direkten Kontakt der Elektroden zum neuronalen Teil der Netzhaut werden die zur 
Stimulation benötigten Strom- und Ladungsdichten minimiert. Dies verhindert oder reduziert 
zumindest die Schädigung von Elektroden und Gewebe und ermöglicht überdies eine gezieltere 
Stimulation, d.h. die Anregung einer geringeren Zahl von Neuronen und somit eine bessere 
Auflösung. Die Forderung nach direktem Kontakt zur Retina schließt eine extraokulare oder 
suprachoroidale Platzierung der Stimulationselektroden aus. 
Minimale Schädigung der Netzhaut im Bereich des Implantates: 
Bei der Implantation sollten Schäden an der Retina weitestgehend vermieden werden, 
insbesondere in dem von den Elektroden stimulierten Bereich. Bei subretinalen Systemen muss 
jedoch zur Implantation des Elektrodenarrays die neuronale Netzhaut partiell vom RPE abgelöst 
werden, was unweigerlich zu einer Schädigung selbiger führt, und durch den eingebrachten 
Fremdkörper ist sie ferner vom RPE und damit von der choroidalen Blut- und 
Nährstoffversorgung abgetrennt, wodurch weitere neuronale Schäden im Bereich des 
Elektrodenarrays zu erwarten sind. Die bei epiretinalen Elektrodenarrays eingesetzte 
Nagelfixation beschädigt die Netzhaut zwar ebenfalls partiell, der Nagel kann jedoch in sicherem 
Abstand zu den Stimulationselektroden und damit zum besonders zu schützenden Bereich der 
Retina platziert werden. 
Erprobte Operationstechniken und problemlose Explantierbarkeit: 
Die Implantation einer epiretinalen Netzhautprothese erfolgt über gut erprobte 
Standardmethoden aus der vitreoretinalen Chirurgie, was einen minimalinvasiven Eingriff 
erlaubt. Mit Hilfe dieser Operationstechniken und aufgrund des bis auf die Nagelfixation nur lose 
aufliegenden Implantates ist auch eine Explantation problemlos möglich und es kann zudem gut 
auf eventuell auftretende Komplikationen reagiert werden. Die Explantation ist vor allem 
deswegen von Interesse, da die geplante Humanstudie nur über einen begrenzten Zeitraum 
durchgeführt und das Implantat am Ende der Studie wieder entfernt werden soll. 
Keine permanente Perforierung der Augenhülle: 
Eine vollständig in den Augapfel implantierte Sehprothese hat den entscheidenden Vorteil, dass 
es keine transsklerale Kabelverbindung gibt, die eine permanente Perforation der Augenhülle 
darstellt. Letztere birgt immer das Risiko von Undichtigkeiten, die einen Abfall des 
Augeninnendruckes oder intraokulare Infektionen zur Folge haben können. Sind die mit dem 
Kabel verbundenen extraokularen Implantatkomponenten auf der Außenseite des Augapfels 
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befestigt, führt dies unter Umständen zu Schäden an der Bindehaut, sind diese Komponenten 
nicht fest mit dem Augapfel verbunden, dann kommt es infolge der Augenbewegungen zu 
mechanischen Spannungen im Kabel, welche sich, insbesondere an der Stelle der transskleralen 
Kabeldurchführung, auf das Gewebe übertragen. 
Einige technische wie auch geometrische Rahmenbedingungen des für chronische 
Humanversuche vorgesehenen Implantates ergeben sich aus der epiretinalen Lage und der 
vollständigen Implantierbarkeit, andere sind zum Beispiel durch die Verwendung bereits 
existierender Mikrochips gegeben. Da es sich bei dem zu entwickelnden Implantat zudem um ein 
elektrisch aktives System handelt, das über einen längeren Zeitraum in den Körper implantiert 
werden und dort das zentrale Nervensystem elektrisch stimulieren soll, ergeben sich weitere 
grundlegende, in den Kapiteln „Biokompatibilität“, „Biostabilität“ und „Elektrodenmaterialien“ 
näher beschriebene Anforderungen. 
4.1 Implantatdesign 
 
Abbildung 4.1: Schematisch Darstellung des EPI RET 3 Implantatsystems. 
Die Energie- und Datenübertragung erfolgt beim EPI-RET-3-Implantatsystem, schematisch 
dargestellt in Abbildung 4.1, induktiv über zwei gekoppelte Spulen. Das drahtlose Konzept ergibt 
sich hierbei unmittelbar aus der Forderung nach vollständig intraokularer Lage aller 
Implantatkomponenten, das induktive Übertragungsprinzip, sowohl für die Energie als auch für 
die Daten, ist hingegen durch die Verwendung bereits existierender Mikrochips vorgegeben. Die 
in Form einer Kunstlinse verkapselte Empfangsspule befindet sich im vorderen Augenabschnitt, 
die Befestigung des Elektrodenarrays auf der Netzhaut erfolgt mittels Nagelung. Basisstruktur 
des Implantates ist eine flexible Trägerfolie aus Polyimid und Parylen mit eingebetteten 
Goldleiterbahnen, in welche zudem Stimulationselektroden und Empfangsspule integriert sind. 
Die elektronischen Komponenten werden mittels Mikroaufbautechniken auf die Trägerfolie 
aufgebracht. Sie befinden sich im vorderen Augenabschnitt und werden daher zusammen mit 
der Empfangsspule verkapselt. Durch diesen Aufbau wird zum einen die Elektronik besser vor 
mechanischen und chemischen Einflüssen geschützt, zum anderen sind alle thermisch 
verlustbehafteten und gewichtsmäßig relevanten Implantatkomponenten ausreichend weit von 
der Retina entfernt platziert und die Flexibilität der Trägerfolie wird nicht durch starre 
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Bauelemente beeinflusst. Die Netzhaut ist somit nur minimaler mechanischer und thermischer 
Belastung ausgesetzt. 
 
Abbildung 4.2: Technische Zeichnung der EPI-RET-3 Trägerfolie für zwei unterschiedliche
Stimulationsmikrochips (StE9 oben, StE25 unten). 
Die technische Zeichnung in Abbildung 4.2 zeigt die flexible Trägerfolie, die Grundstruktur des 
Implantates, in zwei Varianten. In der unteren, bemaßten Zeichnung ist die Implantatversion mit 
25 Elektroden gezeigt, die beschriftete obere Version besitzt 24 Stimulationselektroden, von 
denen allerdings nur neun mit dem Stimulationsmikrochip verbunden sind, sowie eine 
indifferente Gegenelektrode. Die Abmessungen, insbesondere der Außendurchmesser der 
planaren, spiralförmigen Empfangsspule und die Länge des Mikrokabels, sind an die Geometrie 
des menschlichen Auges angepasst. Alle Stimulationselektroden haben eine aktive Fläche mit 
100 µm Durchmesser und sind hexagonal, in einem Abstand von 500 µm zueinander 
angeordnet. Hierdurch wird auf der Netzhaut eine Fläche von gut 2,6 x 1,8 mm2 abgedeckt, was 
einem Gesichtsfeld von etwa 7° entspricht, und zudem wird ein Übersprechen benachbarter 
Elektroden unterbunden, falls ihre Distanz zu den Zielneuronen nicht mehr als 170 µm beträgt 
[180]. Um einen guten Kontakt zwischen Elektroden und Netzhaut zu gewährleisten, sind die 
Elektroden überdies leicht erhaben. Zur Nagelfixation des Elektrodenarrays auf der Netzhaut 
sind 4 Befestigungsstrukturen vorgesehen, von denen je nach Bedarf ein oder zwei genutzt 
werden sollen. Drei der Strukturen sind als offene Ösen ausgeführt, die ein Herausziehen der 
Trägerfolie ermöglichen, die vierte Struktur in Form eines Langloches ermöglicht das Abheben 
der Folie. Die in der Sklera verankerten Nägel müssen somit bei der Explantation des Implantates 
nicht entfernt werden, was unnötige Schäden an der Netzhaut vermeidet. Um dem Chirurgen 
das Anbringen der Skleranägel zu erleichtern, sind die Befestigungsstrukturen mit zusätzlichen 
Metallumrandungen versehen, die eine mechanische Verstärkung der Strukturen bewirken, aber 
vor allem als optische Markierungen auf der ansonsten relativ transparenten und farblosen 
Trägerfolie dienen. 
Auf dem halbkreisförmigen, zwischen Empfangsspule und Mikrokabel gelegenen Bereich der 
Trägerfolie befinden sich die Kontaktpads für die elektronischen Implantatkomponenten. Dies 
sind der Stimulator- und Empfängerchip, ein Pufferkondensator sowie eine Gleichrichterdiode. 
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Oberhalb des Stimulationsmikrochips befindet sich zudem eine Reihe von Testpads, welche eine 
elektrische Funktionsprüfung des Implantates erlauben. Wie weiter oben bereits erwähnt, 
werden beim EPI-RET-3-Implantat Empfangsspule und elektronische Komponenten zusammen in 
einer Silikonlinse verkapselt, was durch vorheriges Falten der Spule entlang der in Abbildung 4.2 
und Abbildung 4.3 gekennzeichneten Faltkante ermöglicht wird. Um den Faltvorgang zu 
vereinfachen, ist die Trägerfolie entlang dieser Kante perforiert und darüber hinaus sind 
optische Justagestrukturen auf der Folie vorhanden, mit Hilfe derer sich die umgeklappten Spule 
exakt bezüglich des halbkreisförmigen Folienteils ausrichten lässt. 
 
Abbildung 4.3: Technische Zeichnung der EPI RET 3 Trägerfolie (Typ StE9) mit vergrößerter 
Ansicht von Empfangsspule und Elektronikbereich. 
Um eine eindeutige Kennzeichnung der Implantate zu gewährleisten, sind diese mit einer festen, 
durch die Fotomaske definierten ID, sowie mit einer zusätzlichen Binärkodierung versehen. 
Letztere befindet sich am inneren Rand der Empfangsspule und besteht aus neun runden 
Metallstrukturen, die manuell entfernt werden können und auf diese Weise 512 verschiedene 
Kombinationen gestatten. Binärkodierung und feste ID sind so platziert, dass sie nach erfolgter 
Implantation von außen sichtbar sind. 
Da sich alle elektronischen und damit mechanisch steifen Komponenten auf einem 
halbkreisförmigen Bereich der Trägerfolie befinden, bleibt eine Hälfte der Silikonlinse 
weitgehend flexibel. Die künstliche Linse lässt sich daher temporär zusammenfalten und der zur 
Implantation benötigte Schnitt in der Augenhülle kann deutlich kleiner ausfallen. 
4.2 Implantatelektronik 
Die durch das RF-Signal des Senders in der Empfangsspule induzierte Spannung wird durch eine 
externe Schottky-Diode gleichgerichtet, mittels eines externen Pufferkondensators geglättet und 
durch einen im Empfangschip integrierten Shuntregler auf 10 V begrenzt. Im Chip werden die 
mit bis zu 200 kbit/s ASK-modulierten Daten (Amplitude Shift Keying) durch Gleichrichtung und 
Tiefpassfilterung vom hochfrequenten Trägersignal getrennt und anschließend in zwei Stufen 
dekodiert. Zuerst erfolgt dabei die Taktrückgewinnung und anschließend eine Fehlerkorrektur 
des mit Manchester- und Hammingkodierung versehenen Datenstromes. Der Empfängerchip 
stellt dem Stimulatorchip neben dem extrahierten Taktsignal und den seriellen Daten die auf 
10 V begrenzte analoge Versorgungsspannung sowie eine für die Logikschaltungen benötigte 
stabilisierte Spannung von 5 V zur Verfügung. Zudem übergibt er ihm ein aus dem seriellen 
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Datenstrom dekodiertes Resetsignal. Der Stimulatorchip wiederum verfügt über einen 
Befehlsinterpreter zur Dekodierung der ihm übermittelten Daten und Kommandos und je nach 
Chipvariante über eine programmierbare Stromquelle mit nachgeschalteter Elektrodenauswahl 
oder über neun unabhängig voneinander programmierbare Stromquellen. In Abbildung 4.4 ist 
das elektrische Funktionsprinzip eines Implantates mit 25 Stimulationselektroden grafisch 
dargestellt. 
 
Abbildung 4.4: Vereinfachte Darstellung der Implantatelektronik mit Stimulatorchip StE25. 
Die verwendeten Mikrochips wurden am Fraunhofer Institut für Mikroelektronische Schaltungen 
und Systeme in Duisburg (FHG IMS) hergestellt. Sie sind in 1,2 µm CMOS Technologie gefertigt 
und verfügen zusätzlich über integrierte analoge Schaltungstechnik. Der Empfängerchip hat eine 
aktive Chipfläche von 4 mm2 und zeigt bei 10 V Versorgungsspannung eine Stromaufnahme von 
170 µA. Er ist mit beiden Varianten des Stimulationsmikrochips kompatibel. Der im linken Teil 
von Abbildung 4.5 dargestellte Stimulationsmikrochip vom Typ StE25 besitzt eine aktive 
Chipfläche von 3,6 mm2 und kann maximal 25 Stimulationselektroden ansteuern. Er verfügt über 
eine programmierbare Stromquelle und eine Schaltmatrix die den Strom auf ausgewählte 
Elektroden verteilt. Seine Stromaufnahme beträgt bei maximalem Ausgangsstrom und bei 
höchster Pulsfrequenz 330 µA. Der im rechten Teil von Abbildung 4.5 gezeigte Stimulationschip 
vom Typ StE9 hat eine deutlich größere Chipfläche von 7,4 mm2 und kann bis zu 9 Elektroden 
ansteuern. Er besitzt für jede Elektrode eine eigene Stromquelle und hat im Ruhezustand, d.h. 
ohne die Ausgabe von Stimulationspulsen, eine Stromaufnahme von 250 µA. Im Gegensatz zum 
StE25-Chip, bei dem der Strom zwischen ausgewählten Stimulationselektroden fließt, findet die 
Stimulation beim StE9-Chip bezüglich einer gemeinsamen Gegenelektrode statt. An dieser liegt 
eine konstante Spannung von 5 V an, welche als virtuelles Massepotenzial fungiert. 
        
Abbildung 4.5: Stimulationsmikrochip vom Typ StE25 (links) und vom Typ StE9 (rechts). 
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Die programmierbaren Stromquellen in den Stimulationsmikrochips verfügen über einem 
Pulstimer und sind für die Ausgabe biphasischer Strompulse ausgelegt. Die Form eines solchen 
Pulses und die ihn charakterisierenden Kenngrößen sind in Abbildung 4.6 dargestellt. Da nur 
sehr wenige Erkenntnisse über die chronische epiretinale Stimulation beim Menschen vorliegen 
und vor allem keine gesicherten Stimulationsparameter hierzu existieren, ist es wichtig, dass die 
implantierbare Hardware möglichst keine Einschränkungen bezüglich der Stimulation darstellt. 
Die Stimulatorchips verfügen aus diesem Grund über einen relativ großen Parameterraum, 
welcher Pulsweiten von 10 bis 1130 µs und Stromstärken von 0 bis 100 µA ermöglicht. 
Zur Ausgabe eines Stimulationspulses muss zunächst der entsprechende Mikrochip 
programmiert werden, was durch serielle Übermittlung der 5 Bit breiten Parameter PW1, PW2, 
PP, I1 und I2 erfolgt. Beim Mikrochip vom Typ StE9 muss dieser Parametersatz für jede der neun 
Stromquellen separat programmiert und zudem die jeweilige Polarität in der ersten Pulsphase 
festgelegt werden. Beim StE25-Chip müssen zusätzlich zwei Elektrodengruppen definiert 
werden, zwischen denen die Stimulation später stattfindet. In der ersten Pulsphase ist der 
Stromfluss bezüglich der Elektroden aus der ersten Gruppe immer anodisch (positiv). Die 
Ausgabe der programmierten und im Stimulationschip gespeicherten Pulsform erfolgt bei beiden 
Chipvarianten durch einen speziellen Auslösebefehl. Pulsfolgen können durch wiederholtes 
Senden dieses Befehls realisiert werden, wobei die maximale Pulsfrequenz beim StE25-Chip 
500 Hz und beim StE9-Chip 1 KHz beträgt. 
 
Abbildung 4.6: Biphasischer Strompuls mit positiver (anodischer) Erstphase. Die Parameter 
PW1, PW2, PP (10 – 1130 µs) und I1, I2 (0 – 100 µA) sind in 32 Stufen 
einstellbar. 
4.3 Verwendete Materialien 
Um die Bioverträglichkeit und die Biostabilität des Retinaimplantates zu gewährleisten, müssen 
auf jeden Fall die mit Gewebe oder Körperflüssigkeiten direkt in Kontakt kommenden 
Werkstoffe die beiden erstgenannten Eigenschaften aufweisen. Beim oben beschriebenen 
Design betrifft dies das Silikon, mit dem die Empfangsspule samt Implantatelektronik verkapselt 
wird, das Polyimid und das Parylen, d.h. die Materialen der flexiblen Trägerfolie, und das 
Elektrodenmaterial, wobei letzteres darüber hinaus elektrochemisch stabil sein muss. Alle 
anderen, nicht in direktem Kontakt mit dem Körper stehenden Werkstoffe des Implantates, 
sollten nach Möglichkeit ebenfalls biokompatibel und biostabil sein. Für Leiterbahnen und 
Kontaktpads, planare Empfangsspule, erhabenen Elektrodenstrukturen sowie sämtliche 
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Metallstrukturen zur Beschriftung, Kodierung, Justage und Haftverbesserung ist dies erfüllt, da 
diese Strukturen aus Gold und Titan gefertigt werden. Von den Mikrochips, den passiven 
elektronischen Bauelementen und den zur Montage benötigten Klebstoffen kann die Forderung 
nach Biokompatibilität und Biostabilität jedoch nicht mit Sicherheit erfüllt werden, weshalb 
letztgenannte Bauteile und Materialien entsprechend gut verkapselt werden müssen. 
Desweiteren müssen auch die in der flexiblen Trägerfolie befindlichen Leiterbahnen ausreichend 
gut gegenüber den Körperflüssigkeiten isoliert sein, um sie bei auftretenden Spannungen von bis 
zu 10 V vor Korrosion zu schützen. Insbesondere im Bereich des Mikrokabels und des 
Elektrodenarrays, dort wo die Trägerfolie zur Vermeidung retinaler Schäden möglichst leicht und 
flexibel sein sollte, stellt dies eine große Herausforderung an die verwendeten Werkstoffe dar. 
4.3.1 Silikon 
Die Silikonverkapselung des Empfangsteiles wird von der Firma Dr. Schmidt Intraokularlinsen, 
einem Unternehmen das sich auf die Herstellung von Acryl- und Silikonkunstlinsen spezialisiert 
hat, durchgeführt. Das zur Verkapselung verwendete, optisch transparente Polydimethylsiloxan 
(PDMS) ist für die chronische Implantation medizinisch zugelassen und ähnelt in seinen 
physikalischen und chemischen Eigenschaften dem Silikonelastomer Sylgard® 184. Letzteres 
besteht aus zwei flüssigen Komponenten, ist platinkatalysiert additionsvernetzend und wurde 
bereits erfolgreich zur Verkapselung von Implantatprototypen eingesetzt [260]. Neben seinen 
guten physikalischen Eigenschaften, zusammengefasst in Tabelle 4.1, hat das Silikonelastomer 
den Vorteil, dass es sich bereits bei Raumtemperatur (25 °C) vernetzen lässt. Wichtig ist diese 
Eigenschaft wegen der zum Teil recht niedrigen Glasübergangstemperatur der verwendeten 
Klebstoffe. 
Eigenschaft Einheit Sylgard® 184 
Dichte g/cm3 1,03 
Zugfestigkeit MPa 6,2 
Feuchtigkeitsabsorption (bei 25°C) % nach 175h 0,1 
Wärmeausdehnungskoeffizient ppm/°C 310 
Dielektrizitätskonstante (bei 100Hz)  2,7 
Durchbruchfeldstärke V/cm 2,12 x 105 
Volumenwiderstand Ωcm 1,2 x 1014 
Tabelle 4.1: Physikalische Eigenschaften des Silikonelastomers Sylgard® 184 [261]. 
Bezüglich seiner Materialeigenschaften wäre PDMS auch als Basismaterial für die flexible 
Trägerfolie geeignet, allerdings lässt es sich mit keinem der bekannten 
Mikrostrukturierungsverfahren strukturieren. Es existiert kein chemischer Komplex für einen 
Nassätzprozess und beim Plasmaätzen entstehen sehr unsaubere Kanten [262] sowie eine faltige 
Oberfläche, hervorgerufen durch die unterschiedlichen Ausdehnungskoeffizienten von Silikon 
und Metallhartmaske. Als mögliche Strukturierungsverfahren kommen nur manuelles 
Ausschneiden [263] und Laserstrukturierung [264] in Betracht, beide Verfahren können jedoch 
die für das EPI-RET-3-Design erforderliche Strukturgenauigkeit nicht erreichen. 
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4.3.2 Polyimid 
Polyimide sind weit verbreitete Verkapselungsmaterialien, da sie thermisch, mechanisch und 
chemisch sehr stabil sind. Aufgrund ihrer nachgewiesenen Biokompatibilität sind sie desweiteren 
ein geeignetes Verkapselungs- und Isolationsmaterial für biomedizinische Anwendungen [265]. 
Für das zur Herstellung des EPI-RET-3-Implantates verwendete Polyimid PI 2611 konnte sogar 
nach dem internationalen Standard ISO 10993 exzellente Biokompatibilität nachgewiesen 
werden und auch nach einjähriger subretinaler und subkutaner Implantation in Versuchstieren 
zeigten sich keinerlei Änderung in der chemischen Struktur oder anderweitige 
Degenerationserscheinungen des Polymers [266]. Neben Biokompatibilität und Biostabilität 
besitzt das Polyimid PI 2611 einen hohen Isolationswiderstand sowie eine gute 
Durchschlagfestigkeit bei einer vergleichsweise hohen Flexibilität. Weitere Eigenschaften sind 
eine sehr hohe Zugfestigkeit, ein geringes Gewicht und ein sehr niedriger 
Wärmeausdehnungskoeffizient. Im Vergleich zu anderen Polyimiden zeigt PI 2611 zudem eine 
niedrigere Feuchtigkeitsabsorption (PI-2525 und PI-5878G 2 - 3%) [267]. In Abbildung 4.7 ist die 
chemische Struktur der Hauptkette von PI 2611 gezeigt, Tabelle 4.2 enthält die Zahlenwerte zu 
den oben genannten physikalischen Eigenschaften. 
 
Abbildung 4.7: Chemische Struktur der Hauptkette von PI 2611 [266]. 
Bei der Abscheidung von PI 2611 wird das flüssige Ausgangsmaterial auf das Substrat 
aufgeschleudert, wobei je nach Umdrehungszahl Schichtdicken im Bereich von 1 µm bis 11 µm 
erzielt werden können. Vollständig ausgehärtet und vernetzt wird das Polyimid, indem es bei 
350 °C bis 400 °C unter Stickstoffatmosphäre ausgeheizt wird und dabei das enthaltene 
Lösungsmittel komplett ausgast. Anschließend ist das Polyimid resistent gegen die meisten in 
der Mikrosystemherstellung gebräuchlichen Lösungsmittel, wie zum Beispiel Aceton, 
Isopropanol oder NMP (N-Methyl-2-pyrrolidon), und es ist darüber hinaus beständig gegen 
Säuren und Laugen. Die Strukturierung erfolgt bei vollständig ausgehärteten Polyimidschichten 
über Trockenätzprozesse oder Laserablation [268], bei nicht vollständig ausgehärteten Schichten 
kann das Polyimid auch nasschemisch strukturiert werden. 
Eigenschaft Einheit PI 2611 Parylen C 
Dichte g/cm3 1,4 1,289 
Zugfestigkeit MPa 350 69 
Feuchtigkeitsabsorption % nach 24h 0,5 < 0,1 
Wärmeausdehnungskoeffizient (bei 25 °C) ppm/°C 3 35 
Dielektrizitätskonstante (bei 60Hz)   2,9 3,15 
Dielektrische Durchbruchfeldstärke V/cm > 2 x 106 2,2 x 106 
Oberflächenwiderstand Ω > 1015 1,0 x 1014 
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Volumenwiderstand Ωcm > 1016 8,8 x 1016 
Tabelle 4.2: Physikalische Eigenschaften von Polyimid PI 2611 [267] und Parylen C [269]. 
4.3.3 Parylen 
Parylen bzw. Poly-Para-Xylylene ist die allgemeine Bezeichnung für Mitglieder einer speziellen 
Gruppe von thermoplastischen Kunststoffen. Innerhalb dieser Gruppe unterscheidet man 
zwischen den vier handelsüblichen Typen Parylen-N, -C, -D und -HT, die sich in der Anzahl, 
Position und Art zusätzlicher Liganden voneinander unterscheiden. Alle Mitglieder der Gruppe 
zeichnen sich durch eine geringe dielektrische Konstante, einen hohen elektrischen Widerstand 
sowie eine hohe Durchbruchfeldstärke aus, was sie zusammen mit ihrer sehr hohen chemischen 
Stabilität und den guten Barriereeigenschaften gegenüber Gasen und Flüssigkeiten zu einem 
idealen Isolations- oder Verkapselungsmaterial macht. Parylen-N, -C und -HT der Firma Specialty 
Coating Systems, Indianapolis, USA sind zudem nach dem internationalen Standard für die 
biologische Beurteilung von Medizinprodukten (ISO 10993) als biokompatibel Eingestuft und 
besitzen daher die Zulassung für Medizinprodukte [269]. Von den drei zugelassenen Varianten 
zeigt Parylen C, dessen physikalische Eigenschaften in Tabelle 4.2 dargestellt sind, die geringste 
Permeabilität für Feuchtigkeit und Gase, weshalb es seit etwa drei Jahrzehnten bevorzugt als 
Beschichtungsmaterial für medizinische Anwendungen eingesetzt wird [270, 271]. Neben der 
Hauptanwendung als Kapselung für Herzschrittmacher und implantierbare Defibrillatoren findet 
man Parylen C auch bei Stents, Cochleaimplantaten, Neurostimulatoren und 
Endoskopieinstrumenten [272]. Auch bei der Herstellung des EPI-RET-3-Implantates wird 
Parylen C verwendet. 
 
Abbildung 4.8: Chemische Struktur von Parylen C [271]. 
Die chemische Struktur von Parylen C ist in Abbildung 4.8 gezeigt. Es besteht aus Benzolringen 
mit jeweils einem Chloratom, welches die Eigenschaften des Polymers positiv beeinflusst. 
Die Abscheidung von Parylen erfolgt nach dem standardisierten Gorham-Prozess [273], welcher 
sich in drei Prozessschritte aufgliedern lässt. Zunächst wird das feste Dimer Di-Para-Xylylene bei 
ca. 150 °C verdampft. Im zweiten Prozessschritt wird bei etwa 680 °C das Dimer durch Pyrolyse 
in ein stabiles Monomer umgewandelt. Abschließend findet in der Depositionskammer bei 
Raumtemperatur die Polymerisation (Vapor Deposition Polymerization - VDP) zu Poly-Para-
Xylylene statt, wobei sich das Polymer an allen ungeheizten Oberflächen in der 
Depositionskammer, d.h. sowohl auf dem Substrat als auch an den Kammerwänden, anlagert. 
Da die Abscheidung, verglichen mit CVD-Prozessen (Chemical Vapor Deposition), bei einem 
relativ hohen Druck von ca. 0,15 mbar durchgeführt wird, findet keine lineare Ausbreitung der 
Gasmoleküle statt und es kommt vermehrt zu Stößen zwischen den Molekülen. Aus den damit 
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verbundenen Richtungsänderungen ergeben sich eine gute Kantenbedeckung und eine sehr 
konforme Schichtbildung. Parylen kann in Dicken von wenigen Nanometern bis einigen 10 µm 
abgeschieden werden, die Dicke der abgeschiedenen Schicht wird über die Menge des festen 
Ausgangsmaterials eingestellt. Aufgrund der chemischen Inertheit von Parylen erfolgt dessen 
Strukturierung bevorzugt über Trockenätzprozesse [274] oder Laserablation. 
4.3.4 Dichtigkeitsuntersuchungen 
Da die bei der Herstellung eingesetzten Polymere Parylen C und Polyimid PI 2611 nicht nur als 
flexible Trägermaterialien, sondern auch als Verkapselungsschichten für die darunterliegenden 
Leiterbahnen fungieren, wurden diese Materialien bezüglich ihrer Dichtigkeit genauer 
untersucht. Insbesondere bei Parylen C war dies notwendig, da man in der Literatur sehr 
unterschiedliche Angaben über die benötigte Schichtdicke für eine porenfreie und damit 
hermetische Kapselung findet. Die Zahlenwerte reichen hier von wenigen 10 nm bis hin zu 
einigen 10 µm [67]. 
Zur Charakterisierung der Dichtigkeit wurden mit Parylen und Polyimid verkapselte 
Aluminiumschichten in Langzeittests sowohl in saurem als auch in basischem Medium 
untersucht. Als Proben dienten hierbei aus Wafern ausgesägte 2 x 2 cm2 große Siliziumstücke, 
die mit 300 nm Aluminium und anschließend mit Parylen oder Polyimid in unterschiedlicher 
Dicke beschichtet wurden. Vor dem Abscheiden der Verkapselungsschicht wurde das Aluminium 
strukturiert, um einen etwa 1 mm breiten metallfreien Probenrand zu erzeugen und auf diese 
Weise einen seitlichen Ätzangriff zu unterbinden. Das linke Foto in Abbildung 4.9 zeigt eine 
solche Dichtigkeitsprobe. Zur Indikation wurde Aluminium gewählt, da es sehr leicht von sauren 
und basischen Medien angegriffen wird. 
        
Abbildung 4.9: Unbeschädigte Dichtigkeitsprobe (links), Aluminiumdefekt durch Pinhole in der 
1 µm dicken Parylenschicht (rechts). 
Die einzelnen Proben wurden jeweils für 24 Stunden in vierprozentiger Natronlauge (NaOH) bei 
Raumtemperatur (21 °C) und in zweiprozentiger Salzsäure (HCl) bei Raumtemperatur (21 °C) 
sowie bei 50 °C auf ihre Dichtigkeit getestet. Eine optische Kontrolle der Proben erfolgte nach 1, 
2, 3 und 24 Stunden und bestand darin, die Anzahl der Punktdefekte im Aluminium zu zählen. 
Diese durch Pinholes oder Strukturdefekte in der Verkapselungsschicht hervorgerufenen 
punktuellen Ätzangriffe am Aluminium sind mit bloßem Auge gut zu erkennen, wie der auf dem 
rechten Foto in Abbildung 4.9 abgebildete Defekt zeigt. 
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In den beiden Graphen in Abbildung 4.10 sind die Ergebnisse der Dichtigkeitstests für Parylen C 
dargestellt. Sie zeigen, dass nach 24-stündiger Verweildauer in 50 °C heißer Salzsäure selbst bei 
der nur 1 µm dicken Schicht nahezu keine Defekte in der Aluminiumschicht auftreten, bei 
Lagerung in Natronlauge (23 °C) hingegen eine deutliche Abhängigkeit von Zeit und Schichtdicke 
zu erkennen ist. Erst ab einer Schichtdicke von 3 µm kann von einer pinholefreien Beschichtung 
ausgegangen werden. 
          
Abbildung 4.10: Dichtigkeitstests von Parylen C in HCl (links) und NaOH (rechts). 
Bei Polyimid als Verkapselungsschicht konnte auch nach 24 Stunden bei keiner der 
Abgeschiedenen Schichtdicken (1,2 µm bis 6 µm) ein Ätzangriff am Aluminium festgestellt 
werden. 
4.3.5 Elektrodenmaterial 
Kohlenstoffnanoröhrchen, Polypyrrol und PEDOT wurden trotz ihrer möglicherweise deutlich 
höheren Ladungstransferkapazitäten [78] nicht als Elektrodenmaterialen in Betracht gezogen, da 
ihre Bioverträglichkeit und Biostabilität noch nicht intensiv genug untersucht worden sind und 
somit das Risiko von Materialdegeneration oder sogar Resorption zu hoch ist. Desweiteren 
besteht die Gefahr einer unzureichenden Haftung auf Gold sowie auf Polyimid und eine 
mögliche Schädigung des Elektrodenmaterials durch Entwicklerlösungen oder 
Plasmaätzprozesse. Titannitrit (TiN) wurde aufgrund seiner nur eingeschränkten 
Bioverträglichkeit in Kontakt mit neuronalem Gewebe [53] ausgeschlossen und weil eine hohe 
CDC aufgrund des rein kapazitiven Ladungstransfers nur durch extrem raue und dadurch 
mechanisch instabile Oberflächen realisiert werden kann. Letzteres gilt auch für Platin (Pt) und 
für Legierungen aus Platin und Iridium (PtIr), da diese neben dem kapazitiven Stromfluss 
lediglich eine oberflächliche Oxidation und somit nur einen geringen faradayschen 
Ladungstransfer erlauben. Bei Platin ist darüber hinaus die Biostabilität nicht gesichert, da 
geringe Mengen des Metalls in Lösung übergehen können, auch wenn während der Stimulation 
gar keine Elektrolyse stattfindet [275]. Die Unbedenklichkeit bzw. Ungiftigkeit der dabei 
entstehenden Platinsalze ist nicht bewiesen [61]. 
Bei der Entscheidung bezüglich des Elektrodenmaterials fiel die Wahl auf Iridiumoxid (IrOx), da 
es zum einen biokompatibel sowie biostabil [276], und zum anderen ein elektrochemisch sehr 
stabiles Material ist. Bei Stimulation innerhalb der sicheren Spannungsgrenzen geht verglichen 
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mit Platin nur sehr wenig bis gar kein Material in Lösung über [61]. Desweiteren handelt es sich 
bei Iridiumoxid um ein elektroaktives Material, welches Im Gegensatz zu Platin mehrere stabile, 
d.h. an der Elektrodenoberfläche gebundene, und dabei elektrisch leitfähige Oxidationsstufen 
hat [72]. Dies ermöglicht zusätzlichen reversiblen Ladungstransfer durch Wechsel zwischen den 
verschiedenen Oxidationsstufen. Da die Oxidation bei diesem Material nicht nur über Sauerstoff 
sondern auch über Hydroxylionen geschieht und diese durch das Oxid diffundieren können, ist 
darüber hinaus eine mehrschichtige Oxidbildung möglich. Verglichen mit TiN, Pt oder PtIr hat 
IrOx deshalb die höchste CDC. Da es sich um ein Metall handelt, kann es zudem mit 
herkömmlichen mikrosystemtechnischen Verfahren abgeschieden und strukturiert werden, und 
aufgrund seiner chemischen Inertheit übersteht es alle bei der Implantatherstellung genutzten 
nass- und trockenchemischen Reinigungs- sowie Strukturierungsverfahren unbeschadet. 
Die Deposition von IrOx-Schichten kann über galvanische Abscheidung und mittels 
Kathodenzerstäubung erfolgen. Bei beiden Verfahren besteht die Möglichkeit, zunächst reines 
Iridium abzuscheiden und dieses anschließend über Zyklovoltametrie elektrochemisch zu 
aktivieren (Activated Iridium Oxide Film – AIROF), oder aber IrOx direkt abzuscheiden, was 
mittels reaktiver Kathodenzerstäubung (Sputtered Iridium Oxide Film – SIROF) oder galvanisch 
(Electrodeposited Iridium Oxide Film – EIROF) geschehen kann. Bei der Herstellung des 
EPI-RET-3-Implantates wird das Iridiumoxid durch reaktives Sputtern abgeschieden, da hierfür 
die nötigen Vorarbeiten geleistet und eine entsprechende Expertise erarbeitet wurde [277-282] 
und überdies ein Prozess zur Abscheidung relativ dicker (≥ 500 nm) und hochporöser Schichten 
mit sehr hoher CDC existiert. Zur Erzielung der maximal möglichen Ladungstransferkapazität 
erfolgt zusätzlich eine elektrochemische Aktivierung des Elektrodenmaterials. 
Wegen der hochporösen Struktur der Iridiumoxidschicht kann unter Umständen auch das 
darunterliegende Material, die Haftschicht für das IrOx, mit dem Elektrolyten in Kontakt 
kommen. Da Gold einen kleineren sicheren Spannungsbereich als IrOx aufweist und somit 
erhöhte Korrosionsgefahr während der Stimulation besteht, ist es ebenso wie das sehr reaktive 
Titan, welches nur durch eine dünne Oxidschicht vor Korrosion geschützt und bei Anwesenheit 
von Chlorionen bereits ohne Stimulation zerstört wird (siehe Kapitel 6.5.4), als Haftschicht 
ungeeignet. Abhilfe schafft hier eine auf die erhabenen Elektrodenstrukturen aufgebrachte 
Platinschicht. Diese für eine Haftschicht relativ dicke (≥ 100 nm) aber vor allem dichte Schicht 
wird im gleichen Prozessschritt wie das IrOx abgeschieden und schützt das darunterliegende 
Gold vor Korrosion. Die im Vergleich zu IrOx stärker ausgeprägte Metallauflösung spielt beim 
Einsatz als Haftschicht keine Rolle, da nur ein ganz geringer Teil des Ladungstransfers von dieser 
Schicht übernommen wird. 
4.3.6 Klebstoffe 
Da im Rahmen von an Teststrukturen durchgeführten Vorversuchen zur Silikonverkapselung 
Vernetzungsprobleme auftraten und Polyimid, Parylen, alle verwendeten Metalle sowie die 
elektronischen Komponenten als Ursache dieses Problems ausgeschlossen werden konnten, 
wurden die verwendeten Klebstoffe näher untersucht. Hierzu wurde auf die mit Klebstoff 
beschichteten Objektträger das zur Verkapselung von Empfangsspule und Implantatelektronik 
vorgesehene Silikon aufgebracht, 16 h bei 70 °C ausgehärtet und anschließend dessen 
Vernetzung sowie dessen Haftung untersucht. Für die Haftung wurde hierzu das 
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Abschälverhalten am Rand der Silikonschicht qualitativ bewertet, eine nicht vollständig 
vernetzte und daher eventuell nicht biokompatible oder biostabile Silikonschicht lässt sich leicht 
an ihrer noch klebrigen Oberfläche erkennen. 
Klebstoff Hersteller Verwendungszweck Vernetzung Haftung 
Ecolit 323 Panacol-Elosol Leitkleber vollständig o 
Ecolit 3024 Panacol-Elosol Leitkleber vollständig - 
UNIMEC XH9626-7 NAMICS Leitkleber vollständig ++ 
EPO-TEK OG603 Polytec PT Underfiller unvollständig - 
EPO-TEK OG169 Polytec PT Underfiller vollständig ++ 
EPO-TEK 301 Polytec PT Underfiller vollständig ++ 
EPO-TEK OG142 Polytec PT Underfiller vollständig o 
KATIOBOND 4552 DELO Underfiller unvollständig - 
KATIOBOND KB554 DELO Underfiller vollständig ++ 
Multi-Cure 1128A DYMAX Underfiller unvollständig - 
EPO-TEK OG147 Polytec PT Glob-Top vollständig o 
DUOPOX 1895 DELO Glob-Top vollständig + 
EPO-TEK 353ND Polytec PT Glob-Top unvollständig - 
Vitralit 1703 Panacol-Elosol Glob-Top unvollständig -- 
Tabelle 4.3: Silikonhaftung und Vernetzung auf diversen Klebstoffen (Haftung: -- sehr schlecht,  
- schlecht, o befriedigend, + gut, ++ sehr gut). 
Tabelle 4.3 listet alle bezüglich Haftung und Vernetzung des Silikons untersuchten Klebstoffe auf 
und gibt deren Verwendungszweck beim Aufbau des Retinaimplantates an. Leitkleber sind 
hierbei für die elektrische Kontaktierung und gleichzeitige Montage von Kondensator und Diode 
erforderlich, die mit Glob-Top bezeichneten Klebstoffe dienen dem mechanischen Schutz sowie 
der Isolation der beiden genannten Bauteile und Underfill-Klebstoffe werden zur mechanischen 
Stabilisierung und elektrischen Isolation der Mikrochips benötigt. Klebstoffe mit 
polymerisationshemmender Wirkung oder bestenfalls befriedigender Silikonhaftung scheiden 
von vornherein aus, sodass als Leitkleber nur der von NAMICS angebotene UNIMEC XH9626-7 
und als Glob-Top nur der als biokompatibel (USP Class VI) eingestufte DELO-DUOPOX 1895 in 
Frage kommen. Beim Underfill-Klebstoff fiel die Wahl auf EPO-TEK OG 301 von Polytec, da sich 
dieser im Vergleich zu den UV-aktivierten Klebstoffen EPO-TEK OG169 und DELO-KATIOBOND 
KB554 allein thermisch aushärten lässt. Er ist darüber hinaus als biokompatibel eingestuft als 
biokompatibel (USP Class VI). 
4.4 Spulenberechnung 
Bei der Auslegung der planaren Empfangsspule waren geometrische und elektrische 
Randbedingungen vorgegeben. So durfte der Außendurchmesser des silikonverkapselten 
Empfangsteiles maximal 11 mm betragen, um noch eine Implantation in den Kapselsack zu 
erlauben, in der Spulenmitte musste hingegen ein Sichtfenster mit einem Durchmesser von 
mindestens 3,5 mm entstehen, damit der Chirurg während und nach der Implantations-OP einen 
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ausreichernd guten Einblick ins Augeninnere und auf die Netzhaut hat. Nach Abzug einer für die 
Silikonverkapselung benötigten Randbreite von 230 µm und eines zwischen äußerer 
Spulenwindung und Rand der flexiblen Trägerfolie liegenden Sicherheitsabstandes von 200 µm 
ergibt sich für die Spule ein maximaler Außendurchmesser von 10,14 mm. Der minimal zulässige 
Innendurchmesser beträgt nach Abzug der für Beschriftungs- und Justagestrukturen benötigten 
Fläche sowie des Sicherheitsabstandes zum Trägerfolienrand 4,2 mm. Durch die zur 
Spulenherstellung eingesetzten Fertigungsprozesse ist desweiteren vorgegeben, dass der 
Abstand zwischen zwei Spulenwindungen nicht kleiner als 50 µm sein darf. 
Für die Daten- und Energieübertragung war ursprünglich das in Deutschland genehmigungsfreie 
ISM-Band (Industrial, Scientific, Medical) mit einem Frequenzbereich von 13,553 MHz bis 
13,567 MHz vorgesehen (Vfg 76 / 2003). Da die zur Verfügung stehende und bereits in den 
ersten beiden Projektphasen eingesetzte Sendeeinheit ihre maximale Sendeleistung allerdings 
bei Frequenzen zwischen 10 MHz und 12 MHz abstrahlt, sollte auch der in Abbildung 4.11 
dargestellte Empfangskreis für diesen Frequenzbereich dimensioniert werden. Auf die 
Datenübertragung hat die niedrigere Frequenz keinen Einfluss, da die Implantatelektronik das 
Taktsignal nicht aus der Trägerfrequenz, sondern aus dem manchesterkodierten Datenstrom 
ableitet. 
 
Abbildung 4.11: Empfangs- und Lastkreis des EPI-RET-3-Implantates. 
Der in Form eines Parallelschwingkreises realisierte Empfangskreis wird durch die Induktivität L, 
den Innenwiderstand 68  und die Kapazität 98  der Empfangsspule sowie durch die im 
Empfangsmikrochip integrierte Kapazität 9:  gebildet. Die komplexe Impedanz ;  des 
abgebildeten Schwingkreises errechnet sich zu 
< = =>?@AB + 3C + =>C
	, (4.1) 
mit der imaginären Zahl D = √−1, der Kreisfrequenz F = 2HI und der Kapazität 9JKL = 98 +9: . In kartesischer bzw. algebraischer Schreibweise ergibt sich daraus der Term 
< = 3CM − >C?@ABN + M>3C?@ABNOPPPPPPPPPQPPPPPPPPPRS<
+ = ∙ > ∙ MC − 3C?@AB −>C?@ABNM − >C?@ABN + M>3C?@ABNOPPPPPPPPPQPPPPPPPPPRT<
	. 
(4.2) 
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Da im Resonanzfall der imaginäre Anteil von ; verschwindet, entspricht die Resonanzfrequenz I' 
der Nullstelle von ℑ; für positive Frequenzen und wird durch nachstehende Gleichung 
beschrieben.  
V = > " = " W C ∙ ?@AB − 3C

C 	 (4.3) 
Man erkennt, dass eine reelle Resonanzfrequenz und damit ein Schwingfähiges System nur dann 
existiert, wenn die Bedingung 
3C < W C?@AB	 (4.4) 
erfüllt ist, da der der Schwingkreis andernfalls zu stark gedämpft ist. Desweiteren kann man aus 
Gleichung (4.3) ableiten, dass die Resonanzfrequenz durch den Einfluss des Innenwiderstandes 68 und durch den Kapazitätsanteil 9:  der Spule verringert wird. 
Die planare Empfangsspule wird, wie in Abbildung 4.2 gezeigt, als archimedische Spirale, d.h. als 
Spirale mit konstantem Windungsabstand realisiert. Bei ausreichen großer Windungszahl spielt 
der Spiralförmige Verlauf der Spule allerdings keine Rolle mehr und es kann vereinfacht von 
konzentrischen Spulenwindungen ausgegangen werden. Das Schnittbild einer solchen Spule und 
deren geometrische Kenngrößen sind in Abbildung 4.12 dargestellt. 
 
Abbildung 4.12: Schnittbild einer planaren Spule mit konzentrischen Spulenwindungen 
(Windungshöhe h, Windungsbreite b, Windungsabstand x, Außendurchmesser 
Da, Innendurchmesser Di, Spulenbreite c und mittlerem Spulenradius a). 
4.4.1 Induktivitätsberechnung 
Die Induktivität der abgebildeten Spule mit Y  Windungen lässt sich nach Wheeler [283] 
näherungsweise über die Gleichung 
CZ[ = $"]^$" + _" (4.5) 
berechnen, wobei die Abmessungen  und ` in Zoll bzw. Inch (1“ = 25,4 mm) angegeben werden 
müssen. Nach Umrechnung ins metrische System ergibt sich daraus die Formel 
82 Entwurf des Retinaimplantates 
C = a, aaZ ∙ $]^$ + _	, (4.6) 
bei der für alle Variablen die zugehörigen SI-Einheiten zu verwenden sind. Zusammen mit den 
geometrischen Beziehungen für den mittleren Spulenradius 
$ = 3$ +3b = 3$ − ] ∙ c − d  (4.7) 
und für die auf Basis eines spiralförmigen Windungsverlaufes berechnete Spulenbreite 
_ = ] ∙ d + ] − e = ] ∙ c − e	, (4.8) 
ergibt sich die Spuleninduktivität zu 
C = a,aaZ ∙ 3$ −] ∙ c − d]a3$ − fd+ ^] ∙ c − e	. (4.9) 
Die Variable g = h + i beschreibt hierbei Pitchmaß. Wheeler gibt als maximale Ungenauigkeit 
für seine Formel 5% an, falls die Bedingung ` > 0,2 erfüllt ist und die Spule eine ausreichende 
Windungszahl aufweist. Beide Bedingungen sind für die zu berechnende und in Abbildung 4.2 
abgebildete Empfangsspule erfüllt und die zu erwartende Abweichung von maximal 5% ist 
tolerabel, da sie, wie man später sehen wird, innerhalb der durch Prozessschwankungen 
hervorgerufenen Ungenauigkeit der Resonanzfrequenz liegt. 
Zur Berechnung der geometrischen Spulenparameter wird zunächst die erforderliche 
Induktivität der Empfangsspule bestimmt. Normalerweise würde dies mit Hilfe von Gleichung 
(4.3) erfolgen, allerdings sind sowohl der Innenwiderstand, als auch die Kapazität der Spule zu 
diesem Zeitpunkt noch unbekannt, da sie erst nach Festlegung der Spulengeometrie berechnet 
werden können. Zunächst wird daher angenommen, dass es sich um eine ideale Spule ohne 
Innenwiderstand 68 und Kapazitätsbeitrag 98  handelt, wodurch man für die Resonanzfrequenz 
die Gleichung 
V = "W C ∙ ??	 (4.10) 
erhält. Bei einer auf CC = 20,0 pF spezifizierten Kapazität des Empfangsmikrochips und einer 
Übertragungsfrequenz von 12,0 Mhz ergibt sich daraus eine Spuleninduktivität in Höhe von 
8,80 µH. Für die Frequenz wurde hier der maximale Sollwert angenommen, da die tatsächliche 
Resonanzfrequenz durch Widerstand und Kapazität der Spule in jedem Fall niedriger ausfallen 
wird. Zur Berechnung der Windungszahl wird auf die Gleichungen (4.6) und (4.7) 
zurückgegriffen, für die Spulenbreite wird jedoch die vereinfachte Beziehung ` = 6l − 6m  
angenommen, da auch hier die zur exakten Berechnung erforderlichen geometrischen 
Spulenparameter fehlen. Die mit Hilfe der angegebenen Formeln und auf Basis des maximalen 
Außen- und minimalen Innendurchmessers berechnete Spule hat eine Windungszahl von 33 und 
ein Pitchmaß von ca. 90 µm, was mit dem weiter oben festgelegten minimalen Abstand 
zwischen zwei Spulenwindungen zu einer Windungsbreite von etwa 40 µm führt. Legt man das 
Pitchmaß auf exakt 90 µm und damit die Windungsbreite auf exakt 40µm fest, dann ergibt sich 
aus Gleichung (4.9), dass eine Spule mit 33 Windungen eine etwas zu hohe Induktivität aufweist. 
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Eine Spule mit 32 Windungen führt hingegen zu einer Induktivität von 8,76 µH, was dem 
geforderten Wert sehr nahe kommt. 
Um sich nicht allein auf eine Näherungsformel verlassen zu müssen, wurde die 
Spuleninduktivität zusätzlich über eine zweite Berechnungsvorschrift bestimmt. Nach dieser von 
Terman angegebenen Formel [284] ergibt sich die Induktivität einer Planarspule mit 
quadratischer Grundfläche zu 
C = Z ∙ $" ] nop $] ∙ c +  , aq ] ∙ c$ +  , rf − s + t] u	, (4.11) 
mit den geometrieabhängigen Konstanten v und w, welche in den unten stehenden Tabellen 
aufgeführt sind. Über die in Gleichung (4.12) angegebene Beziehung zwischen Induktivität und 
Windungslänge x  [285] kann die Gleichung in guter Näherung auch zur Berechnung von 
Planarspulen mit runder Grundfläche verwendet werden. 
CypzC{y$z$|bB_} ≈ oypzo{y$z$|bB_} = " (4.12) 
Für die zuvor berechnete Spule mit 32 Windungen, 90 µm Pitchmaß und 40 µm Windungsbreite 
erhält man die Konstanten A= -0,254 und B = 0,310. Nach Einsetzen in (4.11) ergibt sich 
schließlich eine Spuleninduktivität von 8,05 µH, was verglichen mit der zuvor berechneten 
Induktivität von 8,76 µH in Anbetracht der Ungenauigkeiten beider Näherungsformeln ein 
zufriedenstellendes Ergebnis darstellt. 
b/p A b/p A b/p A b/p A 
1,00 0,557 0,48 -0,177 0,26 -0,79 0,12 -1,563 
0,95 0,506 0,46 -0,220 0,24 -0,870 0,11 -1,650 
0,90 0,452 0,44 -0,264 0,22 -0,957 0,10 -1,746 
0,85 0,394 0,42 -0,311 0,20 -1,053 0,09 -1,851 
0,80 0,334 0,40 -0,359 0,19 -1,104 0,08 -1,969 
0,75 0,269 0,38 -0,411 0,18 -1,158 0,07 -2,102 
0,70 0,200 0,36 -0,465 0,17 -1,215 0,06 -2,256 
0,65 0,126 0,34 -0,522 0,16 -1,276 0,05 -2,439 
0,60 0,046 0,32 -0,583 0,15 -1,340 0,04 -2,662 
0,55 -0,041 0,30 -0,647 0,14 -1,409 0,03 -2,95 
0,50 -0,136 0,28 -0,716 0,13 -1,483 0,02 -3,355 
Tabelle 4.4: Geometrieabhängige Konstante A für die Induktivitätsberechnung einer 
Planarspule [284]. 
N B N B N B 
1 0 15 0,286 80 0,326 
2 0,114 20 0,297 90 0,327 
3 0,166 25 0,304 100 0,328 
4 0,197 30 0,308 150 0,331 
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5 0,218 35 0,312 200 0,333 
6 0,233 40 0,315 300 0,334 
7 0,244 45 0,317 400 0,335 
8 0,253 50 0,319 500 0,336 
9 0,260 60 0,322 700 0.336 
10 0,266 70 0,324 1000 0,336 
Tabelle 4.5: Geometrieabhängige Konstante B für die Induktivitätsberechnung einer 
Planarspule [284]. 
4.4.2 Impedanzberechnung 
Anhand der geometrischen Spulendefinition lassen sich nun Widerstand und Kapazität der Spule 
berechnen. Der Gleichstromwiderstand errechnet sich dabei über die Formel 
3? = /oz ∙ os = /oz ∙ ] ∙ " ∙ $d ∙ } 	, (4.13) 
wobei v = i ∙ ℎ  die Querschnittsfläche und x = Y ∙ 2H ∙   in guter Näherung die Länge der 
Spulenleiterbahn beschreiben. Der spezifische Widerstand 2 des galvanisch abgeschiedenen 
Goldes beträgt 2,92⋅10-6 Ωcm [286] und liegt damit höher als der Literaturwert von 2,04⋅10-
6 Ωcm [287]. Für die oben berechnete Spule ergibt sich bei einer Windungshöhe von 25 µm mit 
Gleichung (4.13) ein Widerstandswert von RDC = 21,2 Ω. 
Da die Spule nicht von Gleichstrom sondern von höherfrequentem Wechselstrom (≥ 10 MHz) 
durchflossen wird, muss zusätzlich der Skin-Effekt berücksichtigt werden. Dieser beschreibt die 
durch Wirbelströme verursachte Stromverdrängung zum Rand eines Leiters, was eine 
Verkleinerung der effektiven Querschnittsfläche und damit eine Widerstandserhöhung zur Folge 
hat. Die Stromverdrängung innerhalb des Leiters wird durch die Eindringtiefe  in nachstehender 
Gleichung genauer beschrieben [287]. 
 = W /ozZ Z"V (4.14) 
Da Gold zu den diamagnetische Stoffen zählt, kann für die Permeabilität ein Wert von  = 1 
angenommen werden. Für einen Leiter mit quadratischem Querschnitt ergibt sich nach [288] ein 
durch den Skin-Effekt erhöhter Wechselstromwiderstand von 
3s? =    +    −   ∙ 3?	, (4.15) 
mit 
 = √" $ = √" √d ∙ } 	. (4.16) 
Die Variable  steht hier für die Kantenlänge eines quadratischen Leiters und kann für einen 
rechteckigen Leiterquerschnitt näherungsweise durch den Term √d ∙ }
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Einsetzen von Gleichung (4.14) ergibt sich bei 12 MHz ein Wechselstromwiderstand der Spule 
von RAC = 21,4 Ω. Die nur minimale Widerstandserhöhung lässt sich dabei durch die relativ große 
Eindringtiefe von 24,8 µm erklären. Wird zusätzlich die Stromverdrängung durch den Einfluss 
von Wirbelströmen benachbarter Spulenwindungen und damit der Proximity-Effekt mit in die 
Berechnung einbezogen, ergibt sich nach [288] eine von der Spulengeometrie abhängige 
Eindringtiefe von 
 = W /oz ∙ cZ Z"V ∙ d	. (4.17) 
Der aus dieser Formel und (4.15) sowie (4.16) resultierende Spulenwiderstand beträgt 21,2 Ω 
und ist etwas geringer als der der auf Basis des Skin-Effektes berechnete Wert. 
Ein alternatives Berechnungsverfahren, welches sowohl Skin- als auch Proximity-Effekt 
berücksichtigt, ist in [289] beschrieben. Aus der dort angegebenen Gleichung 
3s? ≈ 3?  +   >>_b|
	, (4.18) 
mit 
>_b| = a, Z cd /}	, (4.19) 
ergibt sich der Wechselstromwiderstand der Spule zu 21,7 Ω, was die zuvor durchgeführten 
Berechnungen auf Basis von [288] bestätigt und darüber hinaus deutlich macht, dass bei der 
gegebenen Frequenz die Einflüsse von Skin-und Proximity-Effekt gegenüber dem 
Gleichstromspulenwiderstand vernachlässigbar sind. 
4.4.3 Kapazitätsberechnung 
Die parasitäre Kapazität 98  einer planaren Spule auf einem isolierenden Substrat setzt sich aus 
der Kapazität zwischen den einzelnen Windungen 9  und der Kapazität zwischen 
Spulenwindungen und darunter verlaufenden Leiterbahnen 98  zusammen. Zur Berechnung der 
Kapazität zwischen den Windungen einer planaren Spule gibt [285] den Term  
? = ! ! } ∙ o?e ∙ ] = ! !}e ] − ] ∙ " ∙ $ (4.20) 
an, bei dem x: den Längenanteil der Spule darstellt, der einen Beitrag zur Kapazität der Spule 
leistet. Durch die Windungszahl Y im Nenner der Gleichung wird berücksichtigt, dass sich die an 
der Spule anliegende Spannung auf die einzelnen Spulenwindungen aufteilt, wobei 
näherungsweise von 	Y  Windungen mit gleicher Länge und damit von einer einheitlichen 
Spannungsdifferenz zwischen den Windungen ausgegangen wird. Man erkennt an Gleichung 
(4.20), dass die Berechnung der Spulenkapazität auf der Annahme eines Plattenkondensators 
beruht und somit nur der von den Seitenwänden der Spulenwindungen verursachte 
Kapazitätsanteil berücksichtigt wird. Aufgrund der geringen Leiterbahnhöhe (h < b) führt diese 
Annahme zu sehr ungenauen Ergebnissen. Eine erweiterte Berechnungsvorschrift, die zusätzlich 
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den von der Ober- und Unterseite der Windungen verursachten Kapazitätsanteil berücksichtigt, 
ist wird in [290] beschrieben und nachstehend angegeben. 
? = ! ! o?] n}e +  , q   + r, r de ∙  , q ,fu (4.21) 
Die Betrachtung eines dielektrischen Schichtsystems ist wegen der relativ ähnlichen 
Dielektrizitätszahlen von Polyimid, Parylen (Tabelle 4.2) und Silikon (Tabelle 4.1), sowie aufgrund 
der relativ geringen Dicke der Polyimid- und Parylenschicht nicht erforderlich. Es kann daher von 
einem homogenen Dielektrikum ausgegangen werden und da Silikon den größten Volumenanteil 
bezüglich der Kapazität 9  hat, wird bei der Kapazitätsberechnung dessen 
Dielektrizitätskonstante von εr = 2,7 verwendet. Durch die sehr geringe Wasseraufnahme des 
verwendeten Silikons von nur 0,1% (Tabelle 4.1) hat eindringendes Wasser trotz seiner hohen 
Dielektrizitätszahl (εr ≈ 81) keinen nennenswerten Einfluss auf die Spulenkapazität. Für die obige 
Spule mit 32 Windungen ergibt sich nach Gleichung (4.21) eine Kapazität von CW = 0,65 pF. 
Da die zur Kontaktierung der inneren Spulenwindung erforderliche Leiterbahn unter der Spule 
hergeführt ist, entsteht ein weiterer zu bestimmender Kapazitätsanteil. Die Kapazität zwischen 
einer einzelnen Spulenwindung und der darunterliegenden Leiterbahn 9  kann dabei in guter 
Näherung wie die Kapazität eines Plattenkondensators berechnet werden und ergibt sich zu 
?c = ! ! d ∙ z 	. (4.22) 
Die Variable  beschreibt in diesem Fall die Breite der Leiterbahn und  den Abstand zwischen 
Leiterbahn und Spulenwindung, d.h. die Dicke des Dielektrikums. Die Gesamtkapazität zwischen 
allen Spulenwindungen und der darunter liegenden Leiterbahn berechnet sich über die Formel 
?Ct = ]+  ?c	, (4.23) 
welche den Spannungsabfall über der Spulenleiterbahn berücksichtigt, allerdings auch hier 
wieder von Windungen gleicher Länge ausgeht. Bei einer 5 µm dicken Polyimidschicht als 
Dielektrikum (εr = 2,9, siehe Tabelle 4.2) und einer im Design festgelegten Leiterbahnbreite von 
400 µm erhält man einen Kapazitätsanteil von CLB =  1,36 pF. 
4.4.4 Resultierende Resonanzfrequenz 
Im Folgenden wurde mit Hilfe von Gleichung (4.3) und den für die Empfangsspule berechneten 
Werten für Induktivität, Impedanz sowie Kapazität die Resonanzfrequenz des Empfangskreises 
bestimmt. Für die Impedanz wurde der Gleichstromwiderstand angenommen, da dieser mit dem 
Wechselstromwiderstand nahezu übereinstimmt und nur einen geringen Einfluss auf die 
Resonanzfrequenz hat. Bei Verwendung von Termans Formel (4.11) ergibt sich einen Wert von 
11,95 MHz und bei Wheelers Formel (4.9) führt die Berechnung auf eine Resonanzfrequenz von 
11,46 MHz. Beide Werte liegen innerhalb der zuvor spezifizierten Grenzen. 
4.4.5 Güte des Schwingkreises 
Die Güte des in Abbildung 4.11 dargestellten Schwingkreises ohne Last lässt sich über die 
Gleichung 
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 = 3C W C?@AB = "V ∙ C3C  (4.24) 
bestimmen. Sie liegt, abhängig von den Formeln zur Berechnung des Wechselstromwiderstandes 
und der Induktivität der definierten Spule, zwischen 27,9 und 29,8. Wird zusätzlich die 
Dämpfung des Schwingkreises durch eine angeschlossene Last mit in die Berechnung 
einbezogen, dann ergibt sich die Schwingkreisgüte zu [291] 
 = 
3C ∙ 7?@ABC + 3? ∙ W C?@AB
= 3C"V C + "V C3?
	. 
(4.25) 
Für eine hohe Güte sollten der Innenwiderstand der Spule 68  möglichst niedrig und der 
Lastwiderstand 6:  möglichst hoch sein, wobei letzterer aus Stromaufnahme und 
Betriebsspannung der beiden Mikrochips berechnet werden kann. Die größte Lastsituation und 
damit der kleinste Lastwiderstand stellen sich bei Verwendung des Stimulationsmikrochips vom 
Typ StE9 ein. Bei maximaler Pulsfrequenz und maximaler Amplitude an allen neun Elektroden 
fließt dann ein Strom 5:  in Höhe 730 µA, was zusammen mit der Betriebsspannung von 10 V 
einem Lastwiderstand von 13,7 kΩ entspricht. Die Schwingkreisgüte beträgt in diesem Fall 12,6. 
Wird stattdessen der StE25 Stimulationschip verwendet, ergeben sich ein Lastwiderstand von 
20 kΩ und eine Güte von 15,3. 
Durch Ableiten von (4.25) nach  und anschließende Nullstellenbestimmung erhält man die 
Gleichung 
C| $e = ¡3C3?"V = 3C3??@AB	, (4.26) 
mit welcher sich bei gegebener Resonanzfrequenz I' oder gegebener Gesamtkapazität 9JKL  für 
jede Wertekombination von Innenwiderstand 68 und Lastwiderstand 6:  ein zur Maximierung 
der Güte optimaler Wert für die Induktivität  bestimmen lässt. Durch einsetzen von (4.26) in 
(4.25) erhält man die maximale Güte zu 
 $e = W3?3C 	. (4.27) 
Je nach verwendetem Stimulationsmikrochip beträgt die maximal erreichbare Güte 15,4 bzw. 
12,7 und ist damit nur geringfügig höher als die zuvor auf Basis von (4.25) sowie den gegebenen 
Spulenparametern berechneten Werte. 
Zur Übertragung von binärkodierten Daten mittels ASK-Modulation (siehe Kapitel 4.2) wird 
gemäß dem Shannon-Theorem eine Übertragungsbandbreite w in Hz benötigt, die mindestens 
der doppelten Datenrate I¢mJ in bit/s entspricht. Diese Bedingung gilt allerdings nur für einen 
rauschfreien Übertragungskanal, weshalb in der Praxis zur Datenübertragung das 1,3- bis 2-fache 
der theoretisch erforderlichen Bandbreite w benötigt wird [67]. Die auch als Nyquist-Bandbreite 
bezeichnete nutzbare Übertragungsbandbreite w  ist dabei der doppelte Abstand zwischen 
88 Entwurf des Retinaimplantates 
Resonanzfrequenz I' und der Frequenz, bei welcher eine Dämpfung des Signals um 3 dB auftritt. 
Sie ist aber auch über die Formel 
t = V   (4.28) 
definiert [67] und hängt somit unmittelbar mit der Schwingkreisgüte £ zusammen. Bei einer 
maximalen Datenrate von 200 kbit/s (siehe Kapitel 4.2) und einer verrauschten 
Übertragungsstrecke ist nach obiger Abschätzung eine Bandbreite von bis zu 800 kHz 
erforderlich, was bei einer Resonanzfrequenz von 12 MHz eine Schwingkreisgüte von maximal 
15 gestattet. Auch diese Bedingung ist für die oben berechneten Werte der Güte im 
Belastungsfall nahezu erfüllt. 
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5 Herstellungsprozess 
Der Herstellungsprozess der EPI-RET-3-Implantate gliedert sich in zwei Teilbereiche. Im ersten 
Teilbereich, der Waferlevelfertigung, werden die flexiblen Trägerfolien mit integrierten 
Leiterbahnen, Stimulationselektroden, Empfangsspule sowie sämtlichen Metallstrukturen zur 
Kontaktierung, Beschriftung, Justage und Haftverbesserung hergestellt. Alle hierzu benötigten 
Fertigungsschritte erfolgen unter Reinraumbedingungen mit Partikelklassen im Bereich von 100 
bis 1000. Im zweiten Teilbereich des Herstellungsprozesses werden die Trägerfolien mit den zum 
Betrieb benötigten elektronischen Komponenten bestückt, die fertig aufgebauten Systeme 
getestet, verkapselt und sterilisiert. Das Bestücken geschieht hierbei ebenfalls unter 
Reinraumbedingungen, jedoch mit einer höheren Partikelklasse von ca. 10000. 
5.1 Waferlevelfertigung 
5.1.1 Maskendesign 
Die Fertigung der flexiblen Trägerfolien erfolgt auf 4“-Siliziumwafern, die Strukturübertragung 
geschieht durch Kontaktbelichtung mit einem Mask-Aligner vom Typ MA6 (SÜSS MicroTec). Für 
die Belichtung werden elektronenstrahlgeschriebene 5“-Fotomasken aus Quarzglas mit 
strukturierter Chromschicht verwendet. Abbildung 5.1 zeigt das Layout des aus insgesamt 7 
Fotomasken bestehenden EPI-RET-3-Maskensatzes. 
 
Abbildung 5.1: Layout des EPI-RET-3-Maskensatzes mit Implantatstrukturen (blau), 
kabelgebundenen Elektrodenarrays (gelb), Empfangsstrukturen (grün), 
Justiermarken (cyan), Prozesskontrollstrukturen (magenta) und Bio-
Teststrukturen (rot). 
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Auf jedem 4“-Wafer befinden sich zehn flexible Trägerfolien zum Aufbau von EPI-RET-3-
Implantaten. Drei davon sind für die Bestückung mit Stimulationsmikrochips vom Typ StE9 und 
sieben für die Bestückung mit StE25 Stimulationschips vorgesehen. Desweiteren sind drei 
kabelgebundene Elektrodenarrays mit jeweils 25 Elektroden sowie ein kabelgebundenes Array 
mit 9 kontaktierten Stimulationselektroden und einer indifferenten Elektrode vorhanden. Das 
Elektrodenlayout der kabelgebundenen Arrays ist dabei identisch mit dem der 
Implantatträgerfolien. Zusammen mit den beiden Empfangsstrukturen (1x StE9, 1x StE25) 
können aus den kabelgebundenen Elektrodenarrays Akutstimulatoren mit 25 oder 9 Elektroden 
hergestellt werden (siehe Kapitel 6.2.3). Neben den elektrisch funktionalen Strukturen befinden 
sich noch sechs zur Ausrichtung der Fotomasken erforderliche Justiermarken, sechs 
Teststrukturen für die Prozesskontrolle und 22 Bio-Teststrukturen, welche unter anderem für 
Zytotoxizitätstests verwendet werden können, auf dem Wafer. Detailansichten einer 
Prozesskontrollstruktur und einer Justiermarke sind in Abbildung 5.2 gezeigt. 
               
Abbildung 5.2: Detailansichten der Prozesskontrollstruktur (links) und der Justiermarke 
(rechts). 
Normalerweise würden die beiden am weitesten innen liegenden Justiermarken ausreichen, um 
alle Maskenebenen zueinander auszurichten. Da bei zwei Strukturebenen jedoch ein relativ 
dicker und gleichzeitig sehr dunkler Fotolack verwendet wird, sind die vom Lack bedeckten 
Justierstrukturen nicht mehr erkennbar und somit für die Justage nicht zu gebrauchen. Die am 
Rand des Wafers, außerhalb der mit Strukturen gefüllten Fläche gelegenen Justiermarken 
können allerdings über eine Randentlackung freigelegt und somit zum Justieren genutzt werden. 
Da diese Prozedur bei zwei Strukturebenen erforderlich ist, und nach erfolgter 
Schichtabscheidung die beiden jeweils freigelegten Justiermarken unbrauchbar sind, werden 
insgesamt sechs Justiermarken, vier davon im Randbereich, benötigt. Ab der dritten 
Maskenebene erfolgt die Justage immer bezüglich der ersten Goldgalvanik, da diese 
Strukturebene, verglichen mit allen anderen Ebenen, die schärfste Strukturabbildung erlaubt. 
Bei den beiden Polyimidschichten verrunden die Kanten aufgrund des isotropen Ätzprozesses zu 
stark, die zweite Goldgalvanik und die Iridiumoxidschicht werden über einen Image-Reverse-Lack 
strukturiert, der durch seinen relativ starken und zum Teil unsymmetrischen Undercut ebenfalls 
keine so exakte Abbildung bietet. 
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Die sechs Prozesskontrollstrukturen sind, soweit dies die Platzierung der übrigen Strukturen 
zugelassen hat, gleichmäßig auf dem Wafer verteilt und erlauben auf diese Weise eine 
Bewertung der Prozesshomogenität bezüglich der Waferposition. Sie dienen dabei unter 
anderem der optischen Kontrolle des Undercut bei der Entwicklung von Image-Reverse-
Fotolacken und sollen sicherstellen, dass bei verhältnismäßig dicken Fotolacken (≥ 15 µm) auch 
relativ kleine Strukturen (< 10 µm) vollständig entwickelt sind, d.h. der Lack vollständig aus 
diesen Strukturen entfernt ist. Zudem ermöglichen sie die Bestimmung von Strukturhöhen, 
Oberflächenrauigkeiten und Ätztiefen mit Hilfe eines Oberflächenprofilometers und gestatten, 
die Entfernung der Platingbase sowie die Parylenstrukturierung mittels elektrischer Messungen 
zu überprüfen. 
5.2 Prozessschritte 
Die einzelnen Prozessschritte der Waferlevelfertigung sind in Abbildung 5.3 schematisch 
dargestellt und werden im Rahmen dieses Kapitels genauer beschrieben.  
Abbildung 5.3: Prozessfolge der Waferlevelfertigung von EPI-RET-3-Implantaten (schematische 
Darstellung mit Mikrospule links und Stimulationselektroden rechts). 
5.2.1 Opferschicht 
Ausgangspunkt der Implantatherstellung sind 4“-Siliziumwafer, die während des 
Fertigungsprozesses der flexiblen Strukturen als Trägersubstrat fungieren und auf diese Weise 
eine einfache Handhabung der Strukturen aber vor allem die problemlose Nutzung der in den 
meisten Fällen auf Wafer ausgelegten Fertigungsanlagen ermöglichen. Kristallorientierung und 
Dotierung der Wafer spielen daher keine Rolle. Zunächst werden die Wafer in einem 
thermischen Oxidationsprozess mit einer etwa 300 nm dicken SiO2-Schicht versehen, welche der 
elektrischen Isolation dient und während der galvanischen Goldabscheidung eine 
Metallanlagerung auf der Substratrückseite verhindert. Im Anschluss daran werden die Wafer in 
einer Aufdampfanlage Modell A 700 QE (Leybold) auf der Vorderseite mit einer ca. 30 nm dicken 
Titanhaftschicht, 1 µm Aluminium und weiteren 150 nm Titan bedampft. Die Aluminiumschicht 
dient dabei als Opferschicht, welche ein späteres Ablösen der flexiblen Strukturen gestattet, das 
Titan wiederum schützt das Aluminium vor ungewollten Ätzangriffen während der 
Fotolackentwicklung und Platingbaseentfernung. 
4“ Siliziumwafer mit Aluminiumopferschicht
1. Polyimidschicht (≈ 5 µm)
1. Goldgalvanik (≈ 2 µm)
2. Polyimidschicht (≈ 5 µm)
2. Goldgalvanik (≈ 25 µm)
Iridiumoxid
Parylene C (≈ 3,5 µm)
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5.2.2 1. Polyimidschicht 
Nach Reinigung der Wafer im Sauerstoffplasma und anschließendem Dehydrieren wird mit Hilfe 
einer Lackschleuder vom Typ RC8 (SÜSS MicroTec) eine ca. 7 µm dicke Schicht Polyimid PI 2611 
(HD MicroSystems) auf die Wafer aufgebracht. Da die Beschichtung direkt auf Titan erfolgt, ist 
hierzu kein zusätzlicher Haftvermittler erforderlich. Im Anschluss daran wird das Polyimid bei 
150°C ausgeheizt, wodurch es verfestigt und gleichzeitig resistent gegen die Lösungsmittel 
Aceton und Isopropanol wird. Letztere Eigenschaft ist für die spätere Entfernung des Fotolackes 
wichtig. Auf das verfestigte Polyimid wird nun eine 1,4 µm dicke Schicht des Image-Reverse-
Fotolackes AZ 5214 E (Clariant GmbH) aufgeschleudert, mittels Softbake verfestigt und im 
Maskaligner belichtet. Da kein weiteres Ausbacken des Fotolackes erfolgt, verhält sich dieser im 
nachfolgenden Entwicklungsschritt wie ein Positivlack, d.h. die belichteten Bereiche des Lackes 
werden entfernt. Zur Fotolackentwicklung wird die TMAH (Tetra-Methyl Ammonium Hydroxid) 
basierte Entwicklerlösung AZ 726 MIF (Clariant GmbH) verwendet, welche neben der selektiven 
Lackentfernung auch ein isotropes Ätzen des Polyimid bewirkt und dadurch eine Strukturierung 
von Lack und Polyimid in nur einem Prozessschritt ermöglicht. Da die zu erzeugenden 
Polyimidstrukturen nicht kleiner als 20 µm sind, kann die Strukturierung problemlos durch 
isotropes nasschemisches Ätzen erfolgen, was im Gegensatz zum üblicherweise eingesetzten 
Plasmaätzprozess keine zusätzliche Hartmaske aus Metall erfordert. Nach erfolgter 
Strukturierung wird der Fotolack mittels Aceton und Isopropanol wieder entfernt und das 
Polyimid bei 400 °C unter Stickstoffatmosphäre vollständig ausgehärtet. Die Schichtdicke beträgt 
nun etwa 5 µm. 
5.2.3 1. Goldgalvanik 
Zur Erzeugung der inneren Goldleiterbahnen wird zunächst eine leitfähige Startschicht für die 
Galvanik, die Platingbase, benötigt. Hierzu werden die Wafer dehydriert und die 
Polyimidoberfläche zur Verbesserung der Metallhaftung im Sauerstoffplasma hydrophilisiert 
[292, 293]. Anschließend werden bei 100 °C eine 30 nm dicke Chromhaftschicht und die 100 nm 
dicke Platingbase aus Gold aufgedampft. Auf die Goldschicht wird ein 15 µm dicker Positivlack 
vom Typ AZ 4562 (Clariant GmbH) aufgeschleudert und mittels Softbake verfestigt. Der 
überhöhte Fotolack am Rand der Wafer, welcher sich insbesondere bei dicken Lacken störend 
auf die Kontaktbelichtung auswirkt, wird in der Lackschleuder durch einen gerichteten 
Lösemittelstrahl entfernt, wobei darauf zu achten ist, dass die äußeren Justiermarken am Rand 
der Wafer weiterhin mit Fotolack bedeckt sind. Danach werden die Wafer belichtet und der 
Fotolack mit KOH basierter Entwicklerlösung AZ 400K (Clariant GmbH) strukturiert. Die 
galvanische Goldabscheidung erfolgt in einem Elektrolytbad mit dem Goldkomplex BDT-X und 
dem Glanzvermittler BDT-200-R (Enthone GmbH). Da sich bei Galvanikprozessen die 
abgeschiedene Goldmenge aus der geflossenen Ladungsmenge ergibt, bei dem hier 
verwendeten Goldkomplex beträgt sie genau 0,1225 g/(A∙min), muss zur Erzeugung einer 
definierten Schichtdicke die zu galvanisierende Fläche genau bekannt sein. Nach erfolgter 
Abscheidung von 2 µm Gold wird der Fotolack mit den oben genannten Lösungsmitteln entfernt 
und im Anschluss daran werden die Goldplatingbase sowie die Chromhaftschicht nasschemisch 
geätzt. Die Goldentfernung erfolgt hierbei mit Hilfe von Königswasser (HNO3 : HCL = 1:3), das 
Chrom wird über einen basischen Komplex (KOH : K3[Fe(CN)6] : H2O) = 1:1:20) gelöst. Aufgrund 
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der geringen dicke der Platingbase, werden die eigentlichen Goldstrukturen während des 
Ätzprozesses nur geringfügig beschädigt. 
5.2.4 2. Polyimidschicht 
Die zweite Polyimidschicht wird analog zur ersten hergestellt, die vorangehende Behandlung im 
Sauerstoffplasma dient hier jedoch nicht der Waferreinigung, sondern der 
Haftungsverbesserung zwischen den beiden Polymerschichten. Durch die Strukturierung werden 
im Gegensatz zur ersten Polyimidschicht nicht nur die Konturen der flexiblen Trägerfolien, 
sondern auch die Kontaktlöcher zu den innen liegenden Leiterbahnen erzeugt.  
5.2.5 2. Goldgalvanik 
Bezüglich Platingbaseabscheidung, Galvanik und Lackentfernung unterscheidet sich die zweite 
Goldebene von der ersten nur durch ihre deutlich höhere Schichtdicke von 25 µm. Zur 
Strukturerzeugung wird allerdings ein anderer Fotolackprozess verwendet, da die zuvor erzielte 
Lackdicke von 15 µm zu gering ist und für die Herstellung der Stimulationselektroden ein 
anderes Lackprofil benötigt wird. Um die Goldelektroden später mit einer dünnen Schicht aus 
Iridiumoxid zu beschichten, ist ein Profil mit positiven Strukturkanten erforderlich, da nur so eine 
gleichmäßige Beschichtung und eine gute Kantenbedeckung gewährleistet sind. Wie in 
Abbildung 5.4 gezeigt, lässt sich ein solches Profil über Negativ- oder Image-Reverse-Fotolacke 
erzeugen, wobei die getesteten Negativlacke während des Galvanikprozesses Risse ausbildeten 
oder sich von der Platingbase ablösten, was letztlich zu ungewolltem Goldwachstum führte. Die 
Wahl fiel daher auf einen Image-Reverse-Fotolack, den eigentlich für Lift-Off Prozesse 
vorgesehenen TI xLift (MicroChemicals GmbH). 
 
Abbildung 5.4: Profilformen von Fotolacken (links) und galvanisch abgeformten Goldstrukturen 
(rechts). 
Durch zweimaliges Aufschleudern und nachfolgenden Softbake wird eine ca. 30 µm dicke Schicht 
TIx Lift erreicht, welche für die gewünschte Golddicke von 25 µm ausreichend hoch ist. Mit Hilfe 
der Lackschleuder wird der Fotolack am Rand des Wafers entfernt, wodurch die für die 
Kontaktbelichtung störende Randüberhöhung verschwindet und gleichzeitig die beiden am 
weitesten außen liegenden Justiermarken freigelegt werden. Es folgen die strukturgebende 
Belichtung mittels Fotomaske, ein Post-Exposure-Bake (PEB) zur thermischen Quervernetzung 
der belichteten Bereiche und die Flutbelichtung, bei welcher der Fotolack ohne Maske 
vollständig belichtet wird. Da der Lack im ersten Belichtungsschritt nicht vollständig 
Substrat
Foto-
lack Goldpositiver Fotolack
Negativ- / Image-
Reverse-Fotolack
(durchbelichtet)
Negativ- / Image-
Reverse-Fotolack
(nicht durchbelichtet)
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durchbelichtet wurde und somit im PEB nur die oberen Lackschichten quervernetzt wurden, 
ergibt sich beim anschließenden Entwickeln mit AZ 400K das in der unteren Reihe von Abbildung 
5.4 abgebildete Lackprofil und im darauffolgenden Galvanikprozess das entsprechende Profil für 
die Goldstrukturen. Die Höhe des dargestellten Undercut lässt sich hierbei über die 
Belichtungsdosis und die Breite über die Entwicklungszeit beeinflussen. Aufgrund von 
Prozessschwankungen ist eine genaue Einstellung der Profilform und damit der zu 
galvanisierende Fläche jedoch sehr schwierig, weshalb zunächst ein strukturierter Testwafer 
galvanisiert und die erforderliche Ladungsmenge entsprechend der erreichten Golddicke 
korrigiert wird. Die unvollständige Quervernetzung ermöglicht es, den Lack nach erfolgter 
Galvanik allein mit Aceton und Isopropanol restlos zu entfernen, was bei vollständig belichtetem 
und damit vernetztem Lack nur mit heißem NMP oder im Sauerstoffplasma möglich wäre. 
Letztgenannte Verfahren hätten allerdings eine nicht tolerierbare Schädigung des Polyimid zur 
Folge. 
5.2.6 Iridiumoxid 
Die Strukturierung der Iridiumoxidschicht erfolgt, in Ermangelung einer geeigneten Ätzlösung, im 
Lift-Off Verfahren. Hierzu wird erneut der TIx Lift Image-Reverse-Fotolack verwendet, allerdings 
nur mit einfacher Belackung und 15 µm Schichtdicke. Bei der Randentlackung werden diesmal 
die beiden etwas weiter innen liegenden Justiermarken freigelegt was eine Ausrichtung der 
Maske trotz des sehr dunklen TIx Lift Fotolackes gestattet. Wiederum wird der Fotolack nicht 
vollständig Belichtet, um ihn zum einen problemlos wieder entfernen zu können und zum 
anderen um einen breiten Undercut zu erreichen und damit saubere Strukturkanten auch bei 
dickeren Iridiumoxidschichten zu garantieren. Nach der Entwicklung erfahren die Wafer 
zusätzlich eine kurze Behandlung im Sauerstoffplasma, wodurch sichergestellt ist, dass keine 
Lackreste mehr in den Strukturöffnungen vorhanden sind, welche die Haftung des Iridiumoxids 
beeinträchtigen würden (siehe Kapitel 6.1.3). Die Metallabscheidung erfolgt schließlich in einer 
Sputteranlage Modell 2550 (Nordiko). Zunächst wird eine ca. 250 nm dicke Platinschicht 
aufgebracht, im Anschluss daran erfolgt die Abscheidung der etwa 500 nm dicken 
Iridiumoxidschicht durch Kathodenzerstäubung von Iridium bei gleichzeitiger Anwesenheit von 
Sauerstoff (reaktives DC-Sputtern). Die Lackentfernung erfolgt mit den oben benannten 
Lösungsmitteln. Damit eine vollständige Bedeckung der galvanisch erzeugten 
Elektrodenstrukturen mit Iridiumoxid auch im Falle von Justierungenauigkeiten oder 
Schwankungen der Undercutbreite gewährleistet ist, wurde das Designmaß für den 
Sputterprozess größer ausgelegt, als das Designmaß für die Galvanik. Im Anschluss an die 
Metallabscheidung werden mit den oben beschriebenen Ätzmedien die Platingbase des zweiten 
Galvanikprozesses sowie die zugehörige Haftschicht entfernt. Die beiden Schichten dienen somit 
nicht nur der 2. Goldgalvanik sondern auch der gesputterten Metallschicht in Bereichen ohne 
galvanisches Gold als Haftvermittler zur darunter liegenden Polyimidschicht. 
5.2.7 Parylen C 
Zur elektrischen Isolation der oberen Goldgalvanik und zur Erzeugung definierter 
Elektrodenöffnungen wird auf den Wafern eine 3,5 µm dicke Schicht aus Parylen C abgeschieden 
(siehe Kapitel 4.3.3 und 4.3.4) und anschließend trockenchemisch strukturiert. Durch die 
Abscheidung aus der Gasphase (VDP) wird eine dichte aber vor allem konforme Beschichtung 
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der gut 25 µm hohen Goldstrukturen erreicht. Vor der Schichtabscheidung, welche in einer 
Anlage vom Typ PDS 2010 E Labcoter 1 (Speciality Coating Systems, Indianapolis, USA) erfolgt, 
wird die Polyimidoberfläche zur Haftungsverbesserung im Sauerstoffplasma hydrophilisiert. 
Nach erfolgter Polymerabscheidung wird eine etwa 50 nm dicke Chromschicht auf das Parylen 
aufgedampft, welche die Funktion einer Hartmaske bei der späteren Plasmastrukturierung des 
Parylen erfüllt. Die Chromschicht wird mit Hilfe eines 15 µm dicken Positivlackes vom Typ 
AZ 4562 maskiert und in saurer Chromätzlösung (Ce(NH4)2(NO3)6 : C2H4O2 : H2O = 8:2:55) 
strukturiert, der Fotolack wird anschließend wieder entfernt, um den Plasmaätzprozess nicht 
negativ zu beeinflussen. Die eigentliche Strukturierung der Parylenschicht erfolgt in einer 
Trockenätzanlage vom Typ RIE80 (Plasma Technology) durch reaktives Ionenätzen (RIE) mit 
Sauerstoff. Nach erfolgtem Parylenätzen wird mittels saurer Chromätzlösung auch die 
Chrommaske wieder entfernt. 
 
Abbildung 5.5: Ätzangriff auf das Polyimid im Bereich der Bondpads zur Chipkontaktierung. 
Schematische Darstellung vor der Parylenstrukturierung (oben) und danach 
(unten). 
Eine Herausforderung bei der Strukturierung des Parylen ist es, den beim Überätzen im 
Sauerstoffplasma stattfindenden Ätzangriff auf das Polyimid zu minimieren. Problematisch ist 
dieser besonders im Bereich der Bondpads zur Kontaktierung der Mikrochips, da diese aufgrund 
ihrer geringen Abmessungen und ihres geringen Abstandes zueinander nicht einzeln sondern als 
Einheit freigeätzt werden. In Abbildung 5.5 ist diese Situation, bei der die obere Polyimidschicht 
durch zu langes Parylenätzen abgetragen wird, schematisch dargestellt. Das relativ lange 
Überätzen bei der Parylenstrukturierung ist zum einen erforderlich, um das Parylen aus den 
Poren der fraktalen Iridiumoxidschicht zu entfernen (siehe Kapitel 6.1.4), zum anderen müssen 
ortsabhängige Schwankungen der Schichtdicke, hervorgerufen durch einen inhomogenen 
Abscheideprozess, sowie Schwankungen der Ätzrate, unter anderem verursacht durch 
prozessbedingte Loading-Effekte, ausgeglichen werden. Beim Ätzen mit Sauerstoff konnte für 
die verwendete Ätzanlage vom Typ RIE80 eine maximale Selektivität von 1,6 bezüglich der 
Ätzrate von Parylen gegenüber der Ätzrate von Polyimid erreicht werden. 
Parylen C
Polyimid
Substrat
GoldpadGoldpad ChromChrom
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5.2.8 Ablösen vom Wafer 
Das Ablösen der flexiblen Trägerfolien geschieht durch Entfernen der Opferschicht. Zum Schutz 
der Stimulationselektroden und der Kontaktpads (siehe Kapitel 6.1.3) werden die Wafer vor dem 
Ablösevorgang zunächst mit einem 15 µm dicken Schutzlack (AZ 4562) beschichtet und dieser 
fotolithografisch strukturiert, wodurch die Konturen der Trägerfolien freiliegen und ein 
Ätzangriff an der Opferschicht erfolgen kann. Im Anschluss daran wird mit Flusssäure (HF 0,5%) 
die Titanschutzschicht in den freiliegenden Gräben und unmittelbar darauf mit Salzsäure (HCl 
2%) die gesamte Aluminiumopferschicht entfernt. Nach erfolgter Ablösung vom Wafer wird 
durch einen weiteren Flusssäure-Ätzschritt das unter den flexiblen Trägerfolien verbliebene 
Titan entfernt und dann mittels Aceton und Isopropanol der Schutzlack abgelöst. 
5.3 Aufbau- und Verbindungstechnik (AVT) 
Im Rahmen der Aufbau- und Verbindungstechnik (AVT) werden die flexiblen Trägerfolien mit 
Diode Kondensator, Stimulations- und Empfangsmikrochip bestückt. In einem ersten Schritt wird 
hierzu der Leitkleber Namics XH9626-7 auf die für Diode und Kondensator vorgesehenen 
Kontaktpads aufgebracht, danach werden der SMD-Speicherkondensator (100 nF, 16 V, 0402, 
mu-Rata) und die zur Gleichrichtung benötigte Schottky-Diode (SEN-R-990, SENSITRON) manuell 
platziert. Der Klebstoff wird anschließend bei 150 °C ausgehärtet. Da die verwendete Diode in 
Bauform einer Chipdiode (Die) vorliegt, muss der zweite Kontakt auf der Diodenoberseite über 
eine Drahtbondverbindung hergestellt werden, was mit Hilfe des manuellen Ball-Wedge-
Bonders Delvotec 5410 (F&K Delvotec) geschieht. Der aus einem 25 µm dicken Golddraht 
aufgeschmolzene Ball wird durch Kraft- und Ultraschalleinwirkung auf die Oberseite der Diode 
aufgebracht, die Wedge-Verbindung erfolgt auf dem zweiten Diodenkontaktpad der Trägerfolie. 
Der Verlauf des Bonddrahtes ist in Abbildung 5.7 dargestellt. Zum mechanischen Schutz und zur 
elektrischen Isolierung der Bondverbindung werden Diode und Bonddraht mit dem Klebstoff 
Delo Duopox 1895 verkapselt (Glob-Top), welcher bei 80 °C ausgehärtet wird. 
 
Abbildung 5.6: Mit Studbumps bestückter Stimulationsmikrochip vom Typ StE25 
(Computergrafik). 
Vor der Flip-Chip-Montage von Empfangs- und Stimulationsmikrochip müssen beide Chips mit 
Studbumps bestückt werden. Hierzu werden mit dem Ball-Wedge-Bonder Delvotec 5410 ca. 
80 µm große Goldballs aufgeschmolzen, im Thermosonic-Bondverfahren auf den Aluminiumpads 
der Mikrochips befestigt und der Golddraht unmittelbar oberhalb der Bumps abgerissen. Das 
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Resultat dieses Prozessschrittes ist in Abbildung 5.6 zu sehen. Um eine einheitliche Höhe der 
Studbumps und damit eine gleichmäßige Kraftverteilung während der Flip-Chip-Montage zu 
gewährleisten, werden die Chips mit Hilfe des Flip-Chip-Bonders Fineplacer „lambda“ (Finetech) 
zunächst auf eine feste Unterlage gepresst (Coining). Anschließen erfolgt mit dem gleichen Gerät 
die Montage auf den flexiblen Trägerfolien, bei der Chip und Folie zueinander ausgerichtet 
werden und anschließend der Chip mit seinen Studbumps auf die Pads der Trägerfolie gepresst 
wird. Auch dieser Bondvorgang wird durch Einwirkung von Ultraschall unterstützt. Zur 
Verstärkung der mechanisch relativ schwachen Bondverbindung aber auch zur elektrischen 
Isolation wird unter die Mikrochips der sehr dünnflüssige Klebstoff EPOTEK OG 301 appliziert 
und bei 65 °C ausgehärtet. Die Applikation des Klebestoffes erfolgt durch eine Öffnung unter den 
Mikrochips (siehe Abbildung 4.3) und ermöglicht so eine absolut blasenfreie Verklebung. Das 
Ergebnis des Aufbauprozesses ist in Abbildung 5.7 vereinfacht, d.h. ohne Kondensator und mit 
nur einem Mikrochip, dargestellt. Zur Verringerung von Bauhöhe und Gewicht des Implantates 
wurden die Mikrochips bereits vor der Montage auf etwa 250 µm Dicke herunter geschliffen. 
 
Abbildung 5.7: Vereinfachte schematische Darstellung einer fertig aufgebauten Trägerfolie. 
Nach abgeschlossener Montage wird die bestückte Trägerfolie einem elektrischen Test 
unterzogen, bei dem in Verbindung mit einer Sendeeinheit die beiden Betriebsspannungen von 
5 V und 10 V sowie das Takt- und Resetsignal des Empfangsmikrochips überprüft werden. Zuletzt 
wird die Trägerfolie binär kodiert, indem die am Innenrand der Empfangsspule gelegenen und in 
Abbildung 5.8 rot markierten Goldstrukturen selektiv entfernt werden. Alle Strukturen eines 
Wafers erhalten hierbei den gleichen Binärkode, was zusammen mit der in Abbildung 5.8 blau 
gekennzeichneten und über die Fotomaske fest vorgegebenen Implantatnummer eine 
eindeutige Identifikation der aufgebauten Trägerfolien und damit eine Rückverfolgbarkeit der 
späteren Implantate sicherstellt. Durch die Platzierung am Innenrand der Spule befindet sich die 
Binärkodierung ebenso wie die fest vorgegebene Implantatnummer nach der Implantation im 
vorderen Augenabschnitt und sind somit von außen ablesbar. 
1. + 2. Polyimidschicht 1. Goldgalvanik
2. Goldgalvanik Iridiumoxid
Parylene C Leitkleber
Globtop Underfill-Klebstoff
Spule 3D-ElektrodenMikrochipDiode
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Abbildung 5.8: Implantatnummer und Binärkodierung am Innenrand der Empfangsspule. 
5.4 Verkapselung und Sterilisierung 
Die Silikonverkapselung der Trägerfolien, sowie die Sterilisierung und Verpackung der fertigen 
Implantate wird von der Firma Dr. Schmidt Intraokularlinsen durchgeführt. Zur Verkapselung 
wird zunächst die Empfangsspule über die Implantatelektronik gefaltet, zentriert und mittels 
eines geeigneten Klebstoffes in dieser Position fixiert. Danach erfolgt im Spritzgießverfahren die 
Silikonverkapselung in Form einer Kunstlinse, wobei die für eine spätere Nahtbefestigung im 
vorderen Augenabschnitt benötigten Befestigungsstrukturen (Haptiken) mit vergossen werden. 
Durch den thermisch wie mechanisch schonenden Verkapselungsprozess wird eine geschlossene 
Silikonummantelung erzeugt, die frei von Lufteinschlüssen und Nahtstellen ist. 
Zwischen Silikonverkapselung und Sterilisierung werden die Implantate erneut elektrisch 
getestet. Bei diesem abschließenden Test wird zum einen die Resonanzfrequenz der vollständig 
aufgebauten Implantate bestimmt und die maximal zulässige Distanz zwischen Sender und 
Implantat ermittelt, zum anderen wird die vollständige Funktionsfähigkeit des 
Stimulationsmikrochips überprüft, was eine Kontaktierung aller Stimulationselektroden 
erfordert. Zuletzt werden die fertigen Implantate verpackt und mittels Ethylenoxidgas (EO) 
sterilisiert. Ethylenoxid hat den Vorteil, dass es bereits bei niedrigen Temperaturen sterilisierend 
wirkt und daher zur Sterilisation von thermosensiblen Materialien oder Systemen geeignet ist, 
bei denen sich andere gängige Sterilisationsverfahren nicht anwenden lassen. 
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6 Ergebnisse 
6.1 Waferlevelfertigung 
Abbildung 6.1 zeigt die sechs verschiedenen Typen von flexiblen Trägerfolien nach dem Ablösen 
vom Wafer. Die Folien a), c) und e) eignen sich zum Aufbau von Implantaten und 
Akutstimulatoren mit Stimulationsmikrochips vom Typ StE25, die übrigen Folien b), d), und f) 
sind zum Aufbau von Systemen mit StE9 Stimulationschips vorgesehen. Gut zu erkennen sind die 
schwarzen, mit Iridiumoxid beschichteten Stimulationselektroden, sowie die indifferente 
Elektrode bei b) und f). Die unterschiedlichen Farbtöne der galvanisch erzeugten Goldstrukturen 
entstehen durch unterschiedliche Rauigkeiten. 
 
Abbildung 6.1: Verschiedene Typen von flexiblen Trägerfolien. a) Implantatträgerfolie StE25, b) 
Implantatträgerfolie StE9, c) Empfangsstruktur StE25, d) Empfangsstruktur 
StE9, e) kabelgebundenes Elektrodenarray StE25, f) kabelgebundenes 
Elektrodenarray StE9 
6.1.1 Polyimid 
Abscheidung und nasschemische Strukturierung der beiden Polyimidschichten sind eher 
unkritische Prozessschritte und führten so gut wie nie zu Problemen bei der 
Trägerfolienherstellung. Anhand der Schichtdicke, die bei der ersten Polyimidschicht mit einem 
Mittelwert von 5,5 µm nah am Sollwert lag und mit einer Standardabweichung von gerade 0,18 
nur geringen Schwankungen unterworfen war, lässt sich diese Prozessstabilität ebenfalls 
ablesen. Mit einer mittleren Dicke von 6,3 µm ist die zweite Polyimidschicht etwas höher als die 
erste, was im Wesentlichen auf den veränderten Untergrund bzw. eine bessere Haftung auf 
diesem zurückgeführt werden kann. Die Schichtdicke, welche die Kapazität zwischen 
Spulenwindungen und darunter liegenden Leiterbahnen und auf diese Weise die 
Resonanzfrequenz des Schwingkreises geringfügig beeinflusst, weicht damit zwar etwas stärker 
vom Sollwert ab, jedoch fällt auch hier die Standardabweichung mit einem Wert von 0,47 relativ 
gering aus. 
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Abbildung 6.2: Kontaktwinkelmessungen mit DI-Wasser an unbehandelter Polyimidschicht 
(links, mit detektierter Substratoberfläche, Tropfenkontur und Tangenten zur 
Winkelberechnung), an im Sauerstoffplasma behandelter Polyimidschicht 
(rechts). 
Zur Verbesserung der Haftung zwischen den einzelnen Schichten der Trägerfolien wurden die 
beiden Polyimidschichten unmittelbar vor der Abscheidung einer neuen Metall- oder 
Polymerschicht im Sauerstoffplasma behandelt. Durch einen solchen Ätzprozess werden die 
Imidringe des Polyimid geöffnet, wodurch die Anzahl funktionaler O- und OH-Gruppen an der 
Polyimidoberfläche erhöht wird [292]. Gleichzeitig wird die Oberflächenrauigkeit der Schicht 
erhöht, was ebenfalls zur Verbesserung der Haftung beiträgt [293]. In Abbildung 6.2 sind 
Kontaktwinkelmessungen an unbehandelter und im O2-Plasma geätzter Polyimidschicht gezeigt. 
Das durch die im Plasma generierten OH-Gruppen hervorgerufene hydrophile Verhalten der 
Oberfläche ist sehr deutlich zu erkennen. 
6.1.2 Goldgalvanik 
Abbildung 6.3 zeigt das Ergebnis einer Oberflächenprofilometermessung an einer galvanisch 
erzeugten Stimulationselektrode. Gut zu erkennen sind die schräge Strukturkante, welche für die 
Iridiumoxidbeschichtung benötigt wird, und die Mulde in der Elektrodenoberseite, welche durch 
die Kontaktöffnung in der zweiten Polyimidschicht verursacht wird. Desweiteren sieht man am 
linken Elektrodenrand die durch den Undercut hervorgerufene, in diesem Fall jedoch nur leicht 
ausgeprägte Ausbuchtung. 
 
Abbildung 6.3: Oberflächenprofilometermessung an einer Stimulationselektrode. 
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Die nachstehende Abbildung zeigt mit dem Rasterelektronenmikroskop aufgenommene Bilder 
von Stimulationselektrode und planarer Empfangsspule. Am Bild der Elektrode sind auch hier die 
schrägen Strukturkanten, insbesondere aber der in diesem Fall relativ flache und breite 
Undercut gut zu erkennen. Desweiteren sieht man an der Oberseite der Elektrode eine 
aufgesetzt wirkende Schicht, die durch eine zu hohe Goldgalvanik, bzw. einen zu niedrigen 
Fotolack verursacht wird. Das Gold wächst in diesem Fall leicht über die Lackkante hinaus, was 
jedoch auf die weitere Prozessierung des Wafers und auf die spätere Funktionsfähigkeit der 
Implantate keinen negativen Einfluss hat. Am Bild der Empfangsspule wird deutlich, dass die zur 
Beschichtung der Elektroden mittels Kathodenzerstäubung benötigten schrägen Kanten und der 
nur schwer zu kontrollierende Undercut wegen der eng benachbarten Spulenwindungen eher 
unerwünscht sind. Hier wäre zur Galvanikabformung ein Fotolack mit möglichst senkrechtem 
Kantenprofil wünschenswert. Die getrennte Herstellung von Elektroden und Spulen ist jedoch 
problematisch, da in diesem Fall auf dem zur elektrischen Kontaktierung der Platingbase 
genutzten Waferrand eine insgesamt ca. 50 µm hohe Goldschicht aufwachsen und in den 
nachfolgenden Lithografieprozessen bei der Kontaktbelichtung stören würde. 
       
Abbildung 6.4: REM-Aufnahme einer Stimulationselektrode (links), REM-Aufnahme einer 
Empfangsspule (rechts).  
Von allen abgeschiedenen Schichten ist die 2. Goldgalvanik den größten prozesstechnischen 
Schwankungen, bezogen auf die Schichtdicke, unterworfen. Die unterschiedliche Galvanikdicke 
wirkt sich dabei in erster Linie auf den Innenwiderstand von Empfangsspule und Leiterbahnen 
aus und beeinflusst so die Güte des Empfangsschwingkreises. Zudem hat sie Einfluss auf die 
Kapazität zwischen den einzelnen Spulenwindungen und damit auf die Resonanzfrequenz des 
Schwingkreises. Im rechten Teil von Abbildung 6.5 ist die Höhe der 2. Goldgalvanik statistisch 
erfasst, der linke Teil der Abbildung zeigt im Vergleich dazu die Höhe der 1. Goldgalvanik. Man 
erkennt, dass die Abweichung zwischen den Wafern (Wafer - Wafer) deutlich stärker ausfällt als 
die Abweichung über die Fläche des einzelnen Wafers (TM – TM). Bezogen auf den einzelnen 
Wafer (TM - TM) wird die zum Teil inhomogene Schichtdicke vor allem durch ein 
ungleichmäßiges Anströmen mit Elektrolyt verursacht, die Schwankungen zwischen den 
einzelnen Wafern (Wafer - Wafer) ergeben sich hingegen aus falschen Flächenannahmen und 
den infolgedessen falsch eingestellten Galvanikströmen. 
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Abbildung 6.5: Histogramm und Wahrscheinlichkeitsdichtefunktionen der Goldgalvanikhöhe. 
1. Goldgalvanik mit 2 µm Sollwert (links), 2. Goldgalvanik mit 25 µm Sollwert 
(rechts). 
Abweichungen bei der zu galvanisierenden Fläche werden vor allem durch unterschiedliche 
Randentlackungsbreiten hervorgerufen, aber auch der in Abbildung 5.4 schematisch dargestellte 
Undercut hat einen nicht zu vernachlässigenden Einfluss auf diese Fläche. Der Undercut 
bestimmt zudem die Form der Spulenleiterbahn und beeinflusst dadurch den Innenwiderstand 
der Spule, sowie die Kapazität zwischen den Spulenwindungen und den darunter liegenden 
Leiterbahnen. Höhe und Breite des Undercut ergeben sich aus der Belichtungsdosis im 
strukturdefinierenden Belichtungsschritt des Image-Reverse-Fotolackprozesses, aus der 
Entwicklungszeit und aus der aufgeschleuderten Lackdicke. Da insbesondere die Lackdicke 
stärkeren Schwankungen unterworfen ist, variiert in gleichem Maße auch die Form des 
Undercut. 
6.1.3 Iridiumoxidhaftung 
Bei den ersten EPI-RET-3 Fertigungschargen löste sich während des Lift-Off-Prozesses an vielen 
Stellen der Wafer die gesputterte Iridiumoxidschicht von den galvanisch erzeugten 
Goldelektroden ab. Dieses Haftungsproblem war bereits bei den meisten im Rahmen der 
vorangegangenen Projektförderphase hergestellt Implantaten aufgetreten, selbst wenn der Lift-
Off-Prozess ohne Unterstützung von Ultraschall- bzw. Megaschallleistung durchgeführt wurde. 
Zur genaueren Untersuchung dieser Problematik wurden Testwafer mit Elektrodenstrukturen 
und Iridiumoxid, jedoch ohne Polyimid- und Parylenbeschichtung hergestellt. Einige der Wafer 
wurden vor der Iridiumoxidabscheidung im Sauerstoffplasma behandelt, um eventuell 
vorhandenen Lackreste zu entfernen, bei manchen Wafern wurde der Lift-Off-Prozess unter 
Einwirkung von Ultraschall durchgeführt. Bei der Hälfte der Wafer wurde zudem die Platingbase 
entfernt. Im Anschluss an die Prozessierung wurden in Anlehnung an die ISO-Norm 2409 (DIN EN 
ISO 2409:1992, Beschichtungsstoffe - Gitterschnittprüfung) Haftungstests mit Klebeband (Scotch 
Tape #810, 3M Corp) durchgeführt. Das Ergebnis dieser Tests ist anhand der in Abbildung 6.6 
gezeigten abgelösten Klebebandstreifen deutlich zu erkennen. 
0
20
40
60
80
100
0,0
1,0
2,0
3,0
4,0
5,0
0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0
ab
so
lu
te
 H
äu
fi
gk
ei
t
W
a
h
rs
ch
ei
n
lic
h
ke
it
sd
ic
ht
e
Schichtdicke in µm
Histogramm
TM-TM
Wafer-Wafer
gesamt
0
10
20
30
40
50
0,0
0,2
0,4
0,6
0,8
1,0
20 22 24 26 28 30
ab
so
lu
te
 H
äu
fi
gk
ei
t
W
a
h
rs
ch
ei
n
lic
h
ke
it
sd
ic
ht
e
Schichtdicke in µm
Histogramm
TM-TM
Wafer-Wafer
gesamt
Ergebnisse 103 
 
Abbildung 6.6: Klebebandstreifen der Iridiumoxid-Haftungstests. a) O2-Plasma, b) O2-Plasma + 
Ultraschall, c) O2- Plasma +Ultraschall + geätzte Platingbase, d) kein O2-Plasma 
Die Bilder a) bis c) aus Abbildung 6.6 zeigen Klebebandstreifen von Wafern, die vor der 
Iridiumoxidabscheidung im Sauerstoffplasma behandelt wurden. Auf keinem der Klebestreifen 
sind Iridiumoxidstrukturen zu erkennen, was auf eine gute Haftung zwischen der gesputterten 
Schicht und den Goldelektroden schließen lässt. Die Anwendung von Ultraschall und das 
nasschemische Ätzen der Platingbase haben keinen erkennbaren Einfluss auf die Haftung. Die in 
Bild a) zu sehende und beim Haftungstest abgerissene Mikrospule verdeutlicht darüber hinaus 
die relativ hohe Klebekraft des verwendeten Klebebandes. Bild d) zeigt einen abgelösten 
Klebebandstreifen eines Wafers ohne Vorbehandlung im Sauerstoffplasma. Sämtliche 
Iridiumoxidstrukturen sind deutlich zu erkennen, was auf eine schlechte Haftung hindeutet, da 
zumindest Teile des Iridiumoxids am Klebeband haften geblieben sind und vom Wafer entfernt 
wurden. Da eine vorangehende Behandlung im Sauerstoffplasma die Haftung des gesputterten 
Iridiumoxids entscheidend verbessert, kann davon ausgegangen werden, dass nach der 
Fotolackentwicklung sehr dünne Lackreste in den Strukturöffnungen zurückbleiben und diese für 
die schlechte Haftung verantwortlich sind. 
         
Abbildung 6.7: Mikroskopaufnahme einer beschädigten Stimulationselektrode mit 
Titanhaftschicht nach erfolgtem Opferschichtätzen (links), REM-Aufnahme der 
plasmastrukturierten Parylen C Beschichtung (rechts). 
Durch die Plasmavorbehandlung konnte die Haftung des Iridiumoxids derart verbessert werden, 
dass in der Folge während des Lift-Off-Prozesses keine ungewollte Schichtablösung mehr auftrat. 
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Dennoch wurden bei den vom Wafer abgelösten Trägerfolien der ersten Fertigungschargen 
Ausbrüche in der Iridiumoxidschicht festgestellt (siehe linker Teil von Abbildung 6.7), die dieses 
Mal während des Opferschichtätzens entstanden sein mussten. Durch die hochporöse 
Iridiumoxidschicht konnte die zum Ätzen verwendete Salzsäure an die darunterliegende 
Titanhaftschicht gelangen und diese so weit zerstören, dass es infolge zu einer partiellen 
Ablösung des Iridiumoxids kam. Dieses Problem wurde relativ einfach durch eine strukturierte 
Fotolackschicht zum Schutz der Elektroden während des Ablösevorganges behoben, da sich die 
Titanhaftschicht aber auch bei den späteren Stimulationsversuchen als ungeeignet erwies (siehe 
Kapitel 6.5.4), wurde sie letztlich durch eine dickere Platinschicht ersetzt. Die strukturierte 
Fotolackschicht wurde jedoch weiterhin genutzt, um die Titanhaftschicht unter den 
freiliegenden Goldkontaktpads während des Opferschichtätzens zu schützen. 
6.1.4 Parylenstrukturierung 
Impedanzmessungen an den ersten kabelgebundenen Elektrodenarrays mit intakter IrOx-Schicht 
ergaben bei einer Frequenz von 1 KHz einen mittleren Widerstandswert von ca. 45 KΩ, was bei 
einer freiliegenden Elektrodenfläche von fast 8000 µm2 selbst für elektrochemisch nicht 
aktiviertes Iridiumoxid ein deutlich zu hoher Wert ist [77]. Da sich diese relativ hohe 
Elektrodenimpedanz und darüber hinaus die große Schwankung zwischen den einzelnen Wafern 
(± 17 KΩ) weder durch fehlerhafte elektrische Kontakte oder Leiterbahnen noch durch die 
gesputterte Iridiumoxidschicht erklären ließ, wurde eine unzureichend strukturierte 
Parylenschicht als mögliche Ursache in Betracht gezogen. Eine EDX-Analyse (Energiedispersive 
Röntgenspektroskopie) der Elektrodenoberfläche mit der in Abbildung 6.8 b) gezeigten 
Intensitätsverteilung bestätigte diesen Verdacht. 
Abbildung 6.8: EDX-Analysen der Stimulationselektroden. a) Parylenbeschichtung am 
Elektrodenrand, b) freigeätzte Elektrodenoberfläche bei 14% Überätzen, c) bei 
46% Überätzen. 
Die Höhe der einzelnen Peaks, angegeben in arbiträrer Einheit, entspricht der Anzahl der 
gezählten Röntgenquanten und somit der spektralen Intensität der emittierten 
Röntgenstrahlung. Diese ist zwar kein direktes Maß für die Gewichts- oder Atomanteile der 
detektierten Elemente, lässt aber durch direkten Vergleich der in Abbildung 6.8 dargestellten 
EDX-Spektren in jedem Fall eine qualitative Bewertung zu. Wie zu erwarten, wird das in a) 
dargestellte Spektrum des mit Parylen C beschichteten Elektrodenrandes durch die Elemente 
Kohlenstoff und Chlor dominiert. Die geringen Iridium- und Sauerstoffanteile im Spektrum lassen 
sich durch zu tief eindringende Elektronen erklären, wohingegen das detektierte Aluminium auf 
Rückstände des beim Opferschichtätzen mit Salzsäure entstehenden und sich in Teilen auf den 
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Strukturoberflächen anlagernden Salzes AlCl3 zurückzuführen ist. In der Elektrodenmitte hätte 
man aufgrund der dort entfernten Parylenschicht eigentlich nur die Elemente Iridium und 
Sauerstoff im Spektrum von b) erwartet, detektiert wurden jedoch auch signifikante Anteile an 
Kohlenstoff, Chlor sowie Aluminium. Lassen sich die beiden letztgenannten Elemente wie schon 
zuvor auf Salzanlagerungen zurückführen, so ist der hohe Kohlenstoffanteil einzig durch 
Parylenreste zu erklären. Offensichtlich wird das Parylen bei einer Überätzzeit von 14%, was 
einer Schichtdicke von etwa 0,5 µm entspricht, nur sehr unvollständig von der 
Elektrodenoberfläche bzw. aus den Poren der Iridiumoxidschicht entfernt. In Abbildung 6.8 c) ist 
im Vergleich dazu das EDX-Spektrum einer Elektrodenoberfläche nach 46% Überätzzeit 
(entspricht ca. 1,6 µm) zu sehen. Am deutlich reduzierten Kohlenstoffanteil ist zu erkennen, dass 
das Parylen durch den längeren Ätzprozess erheblich besser entfernt wird. Die relativ lange 
Überätzzeit wurde dabei durch einen optimierten Plasmaätzprozess mit vergrößerter Selektivität 
gegenüber Polyimid ermöglicht (siehe Kapitel 5.2.7). Das Ergebnis dieses optimierten 
Ätzprozesses ist darüber hinaus in der REM-Aufnahme im rechten Teil von Abbildung 6.7 zu 
sehen. Interessant ist die nahezu senkrechte Strukturkante der Parylenschicht, welche auf einen 
stark anisotropen Ätzprozess hindeutet. 
Alle Messungen wurden mit einer eher geringen Beschleunigungsspannung von 10 KV 
durchgeführt, um die Elektronenenergie und damit die Eindringtiefe gering zu halten. Bereits bei 
einer Spannung von 20 KV werden neben den Atomen an der Elektrodenoberfläche auch das 
tieferliegende Titan und Gold in größeren Mengen detektiert. Aufgrund der EDX-Messungen ist 
zudem eine Metallbeschichtung zur vollständigen Erdung der Proben nicht möglich, weshalb die 
Messungen, um eine ausreichende Entladung der Proben zu gewährleisten, nicht im 
Ultrahochvakuum (UHV) sondern bei einem verhältnismäßig hohen Druck von 0,5 mbar 
durchgeführt wurden. Dennoch kommt es durch den Elektronenbeschuss zu einer Aufladung der 
Proben und infolgedessen zu einer Ablenkung der Elektronen, was zusammen mit der 
verringerten Elektronenenergie und der verstärkten Streuung an Restgasmolekülen zu einer 
nicht abschätzbaren Vergrößerung des Messfokus führt. Eine quantitative Auswertung der 
Messergebnisse ist daher nicht möglich. Auf die Angabe der aus dem Spektrum errechneten 
Gewichts- bzw. Atomprozente wurde aber auch verzichtet, da mit dem EDX-Verfahren 
überhaupt erst Elemente ab der Ordnungszahl fünf (Stickstoff) nachweisbar sind, und eine 
quantitative Analyse bei leichten Elementen wie Sauerstoff, Aluminium und Chlor keine 
zufriedenstellende Ergebnisse liefert. 
6.1.5 Ausbeuteverluste 
Insgesamt wurden 15 Fertigungschargen mit jeweils vier Wafern gestartet. Aufgrund von Fehlern 
bei der Prozessführung konnten von den diesen 60 Wafern jedoch nur 36 vollständig prozessiert 
werden, die übrigen 24 Wafer wurden vorzeitig verschrottet. Hauptursachen für den Verlust 
ganzer Wafer waren eine unzureichende Haftung zwischen Platingbase und Polyimid (8 Wafer), 
während der Galvanik abgelöste Lackstrukturen (7 Wafer) und beim Lift-Off-Prozess oder 
Opferschichtätzen abgefallene Iridiumoxidschichten (7 Wafer). Aber auch Parylenreste auf 
Kontaktpads und Elektroden sowie Polyimidreste am Trägerfolienrand führten bei jeweils einem 
Wafer zum Verlust desselbigen. Die Haftungsprobleme der Platingbase können dabei auf eine 
unzureichende Plasmavorbehandlung bzw. fehlerhafte Schichtabscheidung zurückgeführt 
werden, die abgelösten Lackstrukturen auf eine zu hohe Luftfeuchtigkeit im Lithografiebereich 
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und auf Fehler beim Ausbacken der Fotolacke. Das Abfallen des Iridiumoxids wurde durch die 
weiter oben erwähnten Lackreste oder durch die Zerstörung der Titanhaftschicht während des 
Opferschichtätzens hervorgerufen, die unvollständige Strukturierung von Parylen und Polyimid 
ist auf eine fehlerhafte Prozesskontrolle zurückzuführen. Die genannten Fehlertypen haben den 
großen Nachteil, dass sie sich nicht durch eine Reprozessierung beheben lassen, da dies die 
vollständige Entfernung der fehlerhaften Schicht erfordert und in allen Fällen eine starke 
Schädigung der bereits vorhandenen Schichten verursacht. 
 
Abbildung 6.9: Defekte bei Implantatträgerfolien und deren Häufigkeit. 
Durch Entfernung der Opferschicht bei den 36 vollständig prozessierten Wafern wurden 
insgesamt 360 zum Aufbau von Implantaten vorgesehene Trägerfolien abgelöst, aufgrund von 
Defekten waren allerdings 76 dieser Folien nicht zum Aufbau von vollständig funktionsfähigen 
Implantaten geeignet und konnten nur für AVT- und Verkapselungstests verwendet werden. 
Abbildung 6.9 gibt Auskunft über die verschiedenen Defekte und deren Häufigkeit, d.h. über die 
Anzahl der betroffenen Folien. Mit Ausnahme der beim Ablösen vom Wafer beschädigten 
Trägerfolien wurden diese Defekte zumeist durch Lackfehler in Form von Bläschen oder 
Lackresten hervorgerufen, die Kurzschlüsse im Bereich der Spule und der Leiterbahnen zum Teil 
auch durch eine nicht vollständig entfernte Platingbase. Bezogen auf die Waferlevelfertigung 
ergibt sich für alle Implantatträgerfolien eine Ausbeute von 47,3%, für die zur StE25 Bestückung 
vorgesehenen Trägerfolien ist die Ausbeute mit 49,2% etwas höher. 
6.2 Aufbau- und Verbindungstechnik 
In Abbildung 6.10 sind die einzelnen Aufbaustufen einer Implantatträgerfolie mit StE25- 
Stimulationsmikrochip dargestellt. Zum mechanischen Schutz der bereits bestückten Bauteile 
werden diese zunächst verklebt, bevor die nachfolgenden Komponenten aufgebracht werden. 
Eine vollständig aufgebaute Implantatträgerfolie mit dem im Vergleich zum StE25 deutlich 
größeren StE9 Stimulationsmikrochip ist in Abbildung 6.12 gezeigt. 
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Abbildung 6.10: Aufbaustufen einer StE25 Trägerfolie. a) ohne Bauteile, b) mit Diode, 
Kondensator und Glob-Top, c) mit Empfangsmikrochip, d) mit 
Stimulationsmikrochip. 
Der linke Teil von Abbildung 6.11 zeigt den vollständig bestückten Elektronikbereich einer StE25-
Trägerfolie. Da in diesem Bild die Diode und der Kondensator noch nicht mit Klebstoff verkapselt 
wurden, sind der Verlauf des Bonddrahtes, der Ball-Kontakt auf der Diodenoberseite und der 
Wedge-Kontakt auf dem Goldpad gut zu erkennen. Ebenfalls zu sehen sind der Leitkleber zur 
elektrischen Kontaktierung des Kondensators sowie der am Rand der Mikrochips herausragende 
transparente Underfill-Klebstoff. Im rechten Teil von Abbildung 6.11 ist die Flip-Chip-Verbindung 
des Empfangsmikrochips von der Trägerfolienunterseite aus gezeigt. Man erkennt deutlich die 
beim Aufpressen der Studbumps auf die Kontaktpads der Trägerfolie entstandenen Abdrücke. 
Aufgrund der sehr glatten Platingbase erscheinen die Goldleiterbahnen von der Unterseite aus 
betrachtet nahezu schwarz. 
        
Abbildung 6.11: Detailansicht des Elektronikbereiches der StE25 Trägerfolie mit Diode, 
Kondensator und Mikrochips (links), Flip-Chip-Verbindung des 
Empfangsmikrochips (rechts). 
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Abbildung 6.12: Vollständig aufgebaute Implantatträgerfolie mit StE9 Stimulationsmikrochip. 
6.2.1 Implantatkrümmung 
Ein bereits beim Ablösen der Implantatträgerfolien vom Wafer festgestelltes Problem ist deren 
in Abbildung 6.14 a) dargestellte Verkrümmung. Aufgrund der im Bereich des Elektrodenarrays 
sehr schmalen Trägerfolienform ist die Krümmung dort besonders stark ausgeprägt und wegen 
der genau entgegengesetzt gekrümmten Netzhaut nicht akzeptabel. In einer Versuchsreihe mit 
unterschiedlichen Kombinationen aus Polymer- und Metallisierungsschichten wurde als 
Hauptursache der Verkrümmung die zur Verkapselung vorgesehene Parylen C Schicht ermittelt, 
was vor allem an dem verhältnismäßig hohen linearen Ausdehnungskoeffizienten von Parylen C 
liegt. Dieser ist mit 35 ppm/°C [269] um etwa eine Zehnerpotenz größer als der lineare 
Ausdehnungskoeffizient von PI 2611 (3 ppm/°C [267]). Ob die Schichtspannungen jedoch 
während der VDP-Abscheidung des Parylen entstehen oder durch die schnellen Aufheiz- und 
Abkühlratenraten in den nachfolgenden Lithografieprozessen hervorgerufen werden, konnte 
nicht eindeutig geklärt werden. 
         
Abbildung 6.13: Biegevorrichtung zur Korrektur der Trägerfolienkrümmung im Bereich des 
Elektrodenarrays. 
Zur Korrektur der zum Teil sehr stark ausgeprägten Folienverkrümmung wurde eine spezielle 
Biegevorrichtung konstruiert, die in Abbildung 6.13 zu sehen ist. Mit Hilfe der eigentlich zur 
Nagelfixation vorgesehenen Befestigungsösen werden die flexiblen Trägerfolien im Bereich des 
Elektrodenarrays auf der Vorrichtung fixiert, wobei sie entgegen ihrer Krümmungsrichtung 
aufgespannt werden. Die Biegeapparatur wird nun langsam aufgeheizt, dann mehrere Minuten 
auf Zieltemperatur gehalten und schließlich langsam wieder abgekühlt. Durch diesen 
Temperaturschritt mit seinen flachen Temperaturrampen ist es möglich, die Trägerfolien unter 
Ausnutzung der Fließfähigkeit der verwendeten Kunststoffe zu begradigen. Da nur der Bereich 
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des Elektrodenarrays aufgeheizt wird, kann das beschriebene Verfahren auch bei vollständig 
aufgebauten Implantaten angewendet werden, ohne dass die verwendeten Klebstoffe oder das 
Silikon Schaden nehmen. Das Ergebnis des Biegevorganges ist für zwei unterschiedliche 
Temperaturen in Abbildung 6.14 b) und c) gezeigt. Man Erkennt, dass die zuvor sehr starke 
Verkrümmung der Trägerfolie bereits bei einer Temperatur von 150 °C deutlich reduziert und bei 
240 °C nahezu vollständig behoben wird. Eine Begradigung bei noch höheren Temperaturen 
wurde aufgrund der Schmelztemperatur von Parylen C (290 °C [269]) nicht durchgeführt. 
 
Abbildung 6.14: Krümmung einer Implantatträgerfolie. a) nach dem Ablösen vom Wafer, b) 
nach Begradigung bei 150 °C, c) nach Begradigung bei 240°C. 
Trotz der verhältnismäßig hohen Temperaturen konnte nach erfolgter Begradigung bei keiner 
der behandelten Trägerfolien ein Delaminieren der Metall- oder Kunststoffschichten festgestellt 
werden, was auf eine gute Haftung zwischen den einzelnen Schichten schließen lässt. 
Desweiteren wurden keine Risse in der Parylenschicht gefunden (siehe rechtes Bild in Abbildung 
6.7) und auch keine anderen Anzeichen für eine Materialdegradierung erkannt. Um die 
Dauerhaftigkeit der Begradigung zu untersuchen, wurden die behandelten Trägerfolien zudem 
für 24 Stunden bei 200 °C im Ofen gelagert. Selbst nach dieser intensiven 
Temperaturbehandlung konnte bei keiner der begradigten Folien eine Zunahme der 
Verkrümmung beobachtet werden. 
6.2.2 Ausbeuteverluste 
Insgesamt wurden 186 Trägerfolien vollständig aufgebaut, d.h. mit Kondensator, Diode und den 
beiden Mikrochips versehen. Nach erfolgter Aufbau- und Verbindungstechnik waren 128 dieser 
Trägerfolien (68,8%) elektrisch so weit funktionsfähig, dass sie für den Einsatz im Tierversuch 
geeignet waren. Die darüber hinaus gehende Eignung für den Humanversuch, welche die 
vollständige Funktionsfähigkeit aller Elektroden und den Betrieb in möglichst großem Abstand 
zur Sendespule voraussetzt, wurde erst nach erfolgreicher Silikonverkapselung im Rahmen eines 
weiteren elektrischen Tests überprüft. Die meisten der 58 fehlerhaft aufgebauten 
Implantatträgerfolien konnten, sofern sie nur elektrische Fehlfunktionen aufwiesen, für 
Verkapselungstests, Implantationsversuche, zur Validierung des Sterilisationsprozesses oder im 
Rahmen von Zytotoxizitätstests verwendet werden. Abbildung 6.15 gibt Auskunft über die bei 
der Aufbau und Verbindungstechnik aufgetretenen Fehlertypen und die Anzahl der davon 
betroffenen Trägerfolien. 
a) b) c)
110 Ergebnisse 
 
Abbildung 6.15: Fehlertypen bei vollständig aufgebauten Implantatträgerfolien und deren 
Häufigkeit. 
Fehler wie falsch bestückte Gleichrichterdioden, ein zu hoher seitlicher Versatz bei der Flip-Chip-
Montage der Mikrochips sowie zu große Mengen Leitkleber und daraus resultierende 
Kurzschlüsse werden durch das Personal in der AVT verursacht. Von der Diode abgelöste 
Bonddrähte, während des Flip-Chip-Prozesses zerbrochene Mikrochips und ein nicht vollständig 
ausgehärteter Underfill-Klebstoff entstehen hingegen durch die vollständig manuelle 
Prozessführung. Eine Fehlfunktion des Empfangsmikrochips äußert sich zumeist in Form von 
schrägen Taktflanken, einer deutlich zu niedrigen Betriebsspannung oder fehlendem Takt- bzw. 
Resetsignal, wobei die Ursache ein bereits vor dem Aufbauprozess defekter oder durch den 
Aufbauprozess beschädigter Mikrochip sein kann. Ist keiner der zuvor genannten Fehler 
erkennbar und trotzdem keine elektrische Funktion feststellbar, kann dies durch einen 
vollständig defekten Empfangschip oder durch unerkannt gebliebene Defekte in der Trägerfolie, 
d.h. Kurschlüsse oder Unterbrechungen der Leiterbahnen, verursacht sein. 
6.2.3 Akutstimulator 
Um zu überprüfen, ob die aus medizinischer Sicht für eine Implantation in Frage kommenden RP 
Patienten auch für die chronische Implantationsstudie und die damit verbundenen 
Stimulationsversuche geeignet sind, sollten vor der Implantation akute Stimulationsversuche 
durchgeführt werden. Im Rahmen dieser Versuche sollte geklärt werden, ob die Patienten bei 
epiretinaler Stimulation der Netzhaut tatsächlich Phosphene wahrnehmen können und an 
welcher Stelle auf ihrer Netzhaut das Stimulationselektrodenarray später idealerweise platziert 
wird. Zur Durchführung der Akutstimulationsversuche wurde von der Firma Dr. Schmidt 
Intraokularlinsen ein spezieller Applikator entworfen, mit dem der Chirurg ein kabelgebundenes 
Elektrodenarray durch einen kleinen Schnitt im Bereich der Pars Plana ins Augeninnere 
einbringen und die Stimulationselektroden auf die Netzhaut auflegen kann. In Abbildung 6.16 ist 
ein solches Gerät gezeigt. 
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Abbildung 6.16: Applikator für akute Stimulationsversuche [Quelle: Dr. Schmidt 
Intraokularlinsen]. 
Der Applikator besteht aus dem modifizierten Kunststoffgehäuse einer Einwegspritze, einer 
mittels Funkenerosion angefertigten Edelstahlkanüle und einem ebenfalls speziell angefertigten 
Spritzenkolben. Desweiteren sind Führungsstrukturen vorhanden, die ein Verdrehen des Kolbens 
verhindern und dadurch dem Chirurgen die einhändige Bedienung des Gerätes ermöglichen, 
sowie ein Kabelkanal, durch welchen das Anschlusskabel der Sendespule führt. Die für diese 
Anwendung entworfene verkleinerte Version der Sendespule ist in Abbildung 6.16 jedoch nicht 
zu sehen. Beim Einführen in den Augapfel befinden sich die Stimulationselektroden geschützt 
innerhalb der Kanüle, im Augeninneren werden sie dann durch Bewegen des Kolbens aus der 
Kanüle herausgeschoben, wodurch sich zugleich die Länge des flexiblen Kabels einstellen lässt. 
Um zu verhindern, dass das Elektrodenarray in Folge eindringender Flüssigkeit an der Innenwand 
der Kanüle haften bleibt und sich nicht mehr verschieben lässt, besitzt die Edelstahlkanüle innen 
einen ovalen Querschnitt. 
Idealerweise würde sich im Innern des Applikators eine vollständig aufgebaute 
Implantatträgerfolie und die dazugehörige Sendespule befinden. Da Implantatträgerfolien 
jedoch eine zu kurze Kabelverbindung zwischen Stimulationselektroden und Stimulatorchip 
aufweisen, müssen für den Einsatz im Applikator kabelgebundene Elektrodenarrays verwendet 
werden. Um trotzdem die für die chronische Studie entwickelte extrakorporale Hard- und 
Software nutzen zu können und darüber hinaus der Forderung nach galvanischer Trennung 
nachzukommen, wurden die ursprünglich zu Testzwecken konzipierten Empfangsstrukturen 
vollständig aufgebaut und mit den kabelgebundenen Elektrodenarrays verbunden. Eine solche 
„verlängerte Implantatträgerfolie“ ist in Abbildung 6.17 zu sehen. 
 
Abbildung 6.17: Mit kabelgebundenem Elektrodenarray verbundene aufgebaute 
Empfangsstruktur. 
Die beiden Folien werden zunächst auf die Verbindungsplatine aufgeklebt und durch Ball-
Wedge-Bondverbindungen elektrisch kontaktiert. Anschließend werden die Bonddrähte und die 
Edelstahlkanüle
Einwegspritze mit Kolben
Führungsstrukturen
Kabelkanal
Elektrodenarray mit
Empfangsstruktur
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Leiterbahnen der Platine mit Klebstoff verkapselt. Das fertig aufgebaute System wird dann 
zusammen mit der Sendespule auf dem Spritzenkolben befestigt. 
6.2.4 Kabelgebundenen Strukturen 
Zur elektrochemischen Charakterisierung der Stimulationselektroden müssen diese direkt mit 
den entsprechenden Messgeräten verbunden werden. Um dies zu ermöglichen werden 
kabelgebundene Elektrodenarrays wie bereits beim Akutstimulator auf entsprechende Platinen 
aufgeklebt und über Drahtbondverbindungen elektrisch kontaktiert. Anschließend wird die 
Bondverbindung verklebt und ein Steckverbinder (OMNETICS Nano Connector) auf die Platine 
aufgelötet. Das linke Foto in Abbildung 6.18 zeigt die unverkapselten Ball-Wedge-
Drahtbondverbindungen zwischen einer Platine und einem kabelgebundenem Elektrodenarray 
mit 25 Stimulationselektroden, das rechte Foto zeigt eine Platine mit aufgelötetem 
Steckverbinder. 
         
Abbildung 6.18: Drahtbondverbindungen zwischen Platine und kabelgebundenem 
Elektrodenarray (links),aufgelöteter Steckverbinder (rechts). 
6.3 Verkapselung und Sterilisierung 
Nach erfolgter Aufbau- und Verbindungstechnik werden die Implantatträgerfolien verkapselt. 
Das Ergebnis dieses in Kapitel 5.4 genauer beschriebenen und vom Projektpartner Dr. Schmidt 
Intraokularlinsen durchgeführten Verkapselungsprozesses ist in Abbildung 6.19 a) gezeigt. Man 
erkennt deutlich den in Silikon eingegossenen Empfangsteil des Implantates mit der Mikrospule 
und den darüber gefalteten elektronischen Komponenten, das aus der Silikonverkapselung 
herausragende und zu den Stimulationselektroden führende Mikrokabel sowie die beiden aus 
PMMA (Polymethylmethacrylat) gefertigten und in b) vergrößert dargestellten 
Befestigungsstrukturen. Letztgenannte sind zur Nahtbefestigung des Empfangsteiles im 
vorderen Augenabschnitt vorgesehenen und können, falls sie nicht benötigt werden oder sich 
bei der Implantation als störend erweisen, aus der Silikonverkapselung herausgezogen werden. 
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Abbildung 6.19: a) Silikonverkapselter Empfangsteil eines EPI-RET-3 Implantates (StE25) mit 
Mikrospule und elektronischen Komponenten, b) Strukturen zur 
Nahtbefestigung, c) abgewinkelter Kabelaustritt [Quelle: Dr. Schmidt 
Intraokularlinsen]. 
In Abbildung 6.19 c) ist der Bereich des Kabelaustrittes unter einem anderen Betrachtungswinkel 
zu sehen. Das Kabel tritt in einem Winkel von etwa 30° sowie leicht nach innen versetzt aus der 
Silikonverkapselung heraus, wodurch die bereits in Abbildung 4.1 angedeutete Platzierung des 
Empfangsteiles in der hinteren Augenkammer und dessen Fixation im Sulcus ciliaris ermöglicht 
wird. 
In Abbildung 6.20 ist ein vollständig aufgebautes und verkapseltes Implantat vom Typ StE25 
gezeigt. Die Form der Silikonverkapselung und das in diesem Fall aus der Silikonhülle nach unten 
austretende Mikrokabel sind in dem Bild gut zu sehen. Wie bereits in Abbildung 6.19 sind auch 
hier keine Lufteinschlüsse oder Nahtstellen in der Verkapselung erkennbar. 
 
Abbildung 6.20: Vollständig aufgebautes und Verkapseltes Implantat (StE25). 
Da bei der Verkapselung insbesondere im Bereich des Kabelaustrittes Haftungsprobleme 
zwischen dem Silikon und der flexiblen Trägerfolie auftraten, wurden die Wafer vor dem Ablösen 
der Folien einem weiteren Plasmaätzprozess mit Sauerstoff unterzogen. Wie bereits zuvor bei 
den beiden Polyimidschichten sollte hierdurch die an der Oberseite der Trägerfolien liegende 
Verkapselungsschicht aus Parylen zur Haftungsverbesserung hydrophilisiert und gleichzeitig 
aufgeraut werden. Um die Silikonhaftung auch auf der erst nach dem Opferschichtätzen 
zugänglichen Trägerfolienunterseite zu verbessern, wurden die abgelösten Folien vor der 
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Bauteilbestückung ebenfalls im Sauerstoffplasma behandelt. Der positive Einfluss der genannten 
Plasmaschritte, sowohl auf die Haftung zwischen Silikon und Parylen als auch auf die Haftung 
zwischen Silikon und Polyimid, konnte anhand von Testwafern nachgewiesen werden. 
Insbesondere im Randbereich der Wafer waren signifikante Unterschiede im Abschälverhalten 
plasmabehandelter und -unbehandelter Polymerschichten erkennbar. 
Nach erfolgter Verkapselung wurden die Implantate elektrisch getestet und damit ihre Eignung 
für die klinische Studie überprüft. Nur vollständig funktionsfähige Implantate, d.h. solche bei 
denen alle 9 bzw. 25 Stimulationselektroden einwandfrei funktionierten und gleichzeitig ein 
Betrieb in möglichst hohem Abstand zum Sender möglich war, wurden für die klinische Studie 
zugelassen. Der Vergleich mit früheren Messergebnissen an vollständig aufgebauten aber noch 
unverkapselten Implantaten zeigte zudem, dass sowohl der Verkapselungsprozess als auch die 
Silikonverkapselung selbst die Funktion der Implantate nicht beeinträchtigen. Da auch nach 
mehrwöchiger Lagerung und Betrieb einiger Implantate in physiologischer Kochsalzlösung (0,9% 
NaCl) keine Beeinträchtigung ihrer Funktionsfähigkeit festgestellt werden konnte, kann 
desweiteren von einer ausreichend hohen Dichtigkeit der Verkapselung über die geplante 
Implantationsdauer von vier Wochen ausgegangen werden. 
 
Abbildung 6.21: Verpacktes und mittels EO sterilisiertes Retina Implantat. 
Die vollständig getesteten Implantate wurden schließlich Verpackt und mittels Ethylenoxidgas 
sterilisiert. Ein so verpacktes und sterilisiertes Implantat ist in Abbildung 6.21 zu sehen. An 
einigen Implantaten durchgeführte Kontrollmessungen bestätigten darüber hinaus, dass auch 
der Sterilisationsprozess keine Auswirkungen auf die elektrische Funktion der Implantate hat. 
6.4 Spulencharakterisierung 
6.4.1 Messaufbau 
Zur Charakterisierung der Empfangsspulen wurde ihre Impedanz mit Hilfe eines hochpräzisen 
Impedanzanalysators (HP 4294A) im Frequenzbereich von 40 Hz bis 110 MHz vermessen. Um 
dabei Messfehler weitestgehend auszuschließen, wurden die Spulen nicht wie üblich über 
Probernadeln kontaktiert, sondern durch möglichst kurze angelötete Drähte und mittels einer 
speziellen Klemmvorrichtung (Agilent HP 16047E). Vor den Messungen wurde das Messgerät mit 
angeschlossener Klemmvorrichtung zudem über Open- Short- und Load-Messungen kalibriert. 
Da zur Messung der Impedanz unbestückte Trägerfolien verwendet wurden, der vollständige 
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Empfangsschwingkreises jedoch auch die Kapazität des Empfangsmikrochips mit einschließt, 
wurde bei einigen Messungen ein der Chipkapazität entsprechender Kondensator mit 20 pF 
parallel zur Spule geschaltet. Der vollständige Messaufbau mit Trägerfolie und Kondensator ist in 
Abbildung 6.22 gezeigt. 
 
Abbildung 6.22: Messaufbau zur Spulencharakterisierung mit Klemmvorrichtung, Trägerfolie 
und Kondensator. 
6.4.2 Impedanzverlauf und Kenngrößenbestimmung 
Zur Berechnung der Spulenparameter , 9, und 6 aus den gemessenen Impedanzwerten ;I 
wurde der Kurvenverlauf des Realteiles ℜM;IN  über einen nichtlinearen Kurven-Fit 
angenähert. Als Ersatzschaltbild wurde hierbei der in Abbildung 4.11 dargestellte Empfangskreis 
mit dem in Gleichung (4.2) stehenden Term für den Realteil verwendet. Der durch die 
angelöteten Drähte und die auf der Trägerfolie verlaufenden Leiterbahnen entstehende 
Zuleitungswiderstand ist deutlich kleiner als 0,5 Ω und kann daher im Ersatzschaltbild bzw. bei 
der Bestimmung der Spulenparameter vernachlässigt werden. Bei dem mittels Kurven-Fit 
ermittelten Spulenwiderstand 6  handelt es sich nicht um den bei 40 Hz gemessenen 
Gleichstromwiderstand 6¥:  der Spule, sondern um den in unmittelbarer Umgebung der 
Resonanzfrequenz I'  ermittelten Wechselstromwiderstand 6¦:I'. Dieser ist aufgrund von 
Skin- und Proximity-Effekt höher als der Gleichstromwiderstand. Abbildung 6.23 zeigt 
exemplarisch die messtechnisch ermittelten Impedanzwerte, aufgeteilt in Real- und Imaginärteil, 
sowie den über die Fit-Funktion angenäherten Kurvenverlauf des Realteiles. Im linken Diagramm 
sind die Ergebnisse einer Empfangsspule, im rechten Diagramm die Ergebnisse für den mittels 
Kondensator nachgebildeten Empfangsschwingkreis dargestellt. Der im linken Bild über die Fit-
Funktion angenäherte Kurvenverlauf wird durch eine Induktivität von 8,25 µH, eine Kapazität 
von 2,65 pF und einen Wechselstromwiderstand von 30,6 Ω beschrieben, womit sich die 
Resonanzfrequenz zu 34,05 MHz und die Güte zu 57,8 bestimmen lassen. Der bei parallel 
geschaltetem Kondensator entstehende Kurvenverlauf im rechten Bild ergibt sich aus einer 
Induktivität von 8,54 µH, einer Kapazität von 22,74 pF und einem Wechselstromwiderstand von 
16,0 Ω, die daraus errechnete Resonanzfrequenz liegt bei 11,42 MHz, die Güte bei 38,4. 
Abzüglich des parallel geschalteten Kondensators, der mit gemessenen 20,8 pF eine etwas 
höhere Kapazität als der im Empfangschip integrierte Kondensator aufweist, erhält man aus 
dieser Messung eine Spulenkapazität von 1,94 pF. Auffällig ist hierbei, dass die beiden 
ermittelten Kapazitätswerte relativ stark und die beiden Induktivitätswerte ebenfalls merklich 
voneinander abweichen, was bei ein und derselben Spule eigentlich nicht der Fall sein sollte. 
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Abbildung 6.23: Gemessene Impedanz und Kurven-Fit einer Empfangsspule (links) und des 
nachgebildeten Empfangskreises (rechts). 
Da sich diese Abweichungen nicht allein durch Messfehler oder Messungenauigkeiten erklären 
lassen, muss ihre Ursache auch in der zur Berechnung der Fit-Kurve verwendeten Gleichung (4.2) 
zu finden sein, welcher das in Abbildung 4.11 dargestellte Ersatzschaltbild zugrunde liegt. 
Letzteres lässt neben den weiter oben erwähnten Zuleitungswiderständen auch die parasitären 
Kapazitäten und Induktivitäten von Messaufbau und Leiterbahnen unberücksichtigt und ist 
daher relativ stark vereinfacht. Desweiteren bleibt die durch Skin- und Proximity-Effekt 
hervorgerufene Frequenzabhängigkeit des Spulenwiderstandes in Gleichung (4.2) 
unberücksichtigt, was vermutlich ebenfalls zur Ungenauigkeit der Fit-Funktion beiträgt. Es muss 
jedoch davon ausgegangen werden, dass sowohl die Frequenzabhängigkeit des Widerstandes als 
auch die oben genannten und bisher unberücksichtigt gebliebenen Schaltungselemente 
Schwankungen unterworfen sind, weshalb sie innerhalb der Fit-Funktion nicht als Konstanten 
angenommen werden können und dadurch in erster Linie die Zahl der Variablen erhöhen. Da 
zudem die Größenordnung der parasitären Elemente im Gegensatz zur Größenordnung der 
Spulenparameter unbekannt ist, führt ihre Einbeziehung in die Berechnung, selbst bei einer 
möglicherweise besseren Kurvenanpassung, zu einer noch ungenaueren Bestimmung der 
gesuchten Spulenparameter. 
6.4.3 Induktivität, Kapazität und Resonanzfrequenz 
Viel wichtiger als Induktivitäts- und Kapazitätswert der Spule sind ohnehin die resultierende 
Resonanzfrequenz des Empfangskreises sowie dessen Güte, da vor allem diese beiden 
Kennwerte über die elektrische Qualität des Implantates entscheiden. Sowohl die 
Resonanzfrequenz der Spule als auch die Resonanzfrequenz des Empfangskreises lassen sich 
dabei sehr genau aus den gemessenen Impedanzwerten bestimmen und zudem kann aus den 
Messwerten der Spule die Resonanzfrequenz des späteren Empfangskreises relativ genau 
berechnet werden. Im Fall der Spule aus Abbildung 6.23 ergibt sich mit den aus dem linken 
Diagramm ermittelten Werten von 8,25 µH und 2,65 pF nach Addition der gemessenen 
Parallelkapazität von 20,8 pF eine Resonanzfrequenz von 11,44 MHz (Gleichung (4.3)). Dieser 
berechnete Wert stimmt sehr gut mit der gemessenen Resonanzfrequenz des Empfangskreises 
aus dem rechten Diagramm (11,42 MHz) überein. 
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Abbildung 6.24: Induktivitäts- und Kapazitätswerte von 38 Spulen (links), gemessene 
Resonanzfrequenzen von 33 Spulen und berechnete sowie gemessene 
Resonanzfrequenzen der zugehörigen Empfangsschwingkreise (rechts). 
Im linken Diagramm von Abbildung 6.24 sind gemessene Induktivitäts- und Kapazitätswerte von 
insgesamt 38 Empfangsspulen dargestellt, die von 17 Wafern aus 6 unterschiedlichen 
Fertigungschargen stammen. Mit Ausnahme der fünf im Diagramm deutlich weiter links 
liegenden Messwerte, bei denen die viel zu niedrige Induktivität auf Kurschlüsse zwischen den 
Spulenwindungen zurückgeführt werden konnte, weisen alle Spulen relativ ähnliche Werte 
bezüglich Induktivität und Kapazität auf. Dabei stimmen vor allem die zwischen 7,95 µH und 
8,33 µH bzw. im Mittel bei 8,18 µH liegenden Induktivitätswerte gut mit den in Kapitel 4.4.1 
vorhergesagten Werten überein, die je nach verwendeter Berechnungsvorschrift bei 8,05 µH 
bzw. 8,76 µH liegen. Die Kapazitätswerte bewegen sich zwischen 2,16 pF und 2,69 pF und liegen 
mit einem Mittelwert von 2,41 pF oberhalb des in Abschnitt 4.4.3 berechneten Wertes von 
2,01 pF. Eine mögliche Erklärung hierfür ist die zur Berechnung verwendete analytische Formel 
(4.21), da diese nur den Kapazitätsbelag zwischen direkt benachbarten Leitern berücksichtigt 
und die elektrische Kopplung zu weiter entfernt liegenden Leiterbahnen unberücksichtigt bleibt. 
Im rechten Diagramm von Abbildung 6.24 sind die Auswirkungen von Induktivitäts- und 
Kapazitätsschwankungen auf die Resonanzfrequenz der Spule und auf die des Empfangskreises 
zu sehen. Die fünf aufgrund von Kurzschlüssen stark abweichenden Messwerte sind in diesem 
Diagramm nicht enthalten, ihre Resonanzfrequenzen liegen mit bis zu 16,1 MHz bzw. 47,7 MHz 
weit außerhalb des dargestellten Wertebereiches. Man erkennt sehr deutlich, dass die 
Resonanzfrequenz der Spule mit Werten zwischen 34,0 MHz und 37,5 MHz relativ hohen 
Schwankungen unterworfen ist, diese durch den parallel geschalteten Kondensator jedoch stark 
reduziert werden. So sinkt die Schwankungsbreite von zunächst 10 % bei den Spulen auf 2,5 % 
bei den berechneten und auf 1,4 % bei den gemessenen Empfangsschwingkreisen. Berechnete 
und gemessene Werte zeigen dabei eine sehr gute Übereinstimmung. Geht man nun von einer 
Chipkapazität mit exakt 20,0 pF aus, so ergibt sich aus den Spulenmesswerten eine mittlere 
Resonanzfrequenz von 11,75 MHz, welche mit den in Kapitel 4.4.4 berechneten Werten 
(11,46 MHz bzw. 11,95 MHz) gut übereinstimmt. 
6.4.4 Spulenwiderstand und Schwingkreisgüte 
Schwieriger als die Berechnung der Resonanzfrequenz ist die Bestimmung der Güte, da zur 
Berechnung nach Gleichung (4.24) neben der Induktivität auch der bei Resonanzfrequenz 
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vorherrschende und stark von der Frequenz abhängige Spulenwiderstand benötigt wird. Zur 
Berechnung dieses durch Wirbelströme beeinflussten Widerstandswertes wurden in Kapitel 
4.4.2 mit den Gleichungen (4.15) und (4.18) bereits zwei unterschiedliche Verfahren vorgestellt, 
die beide sowohl den Einfluss des Skin- als auch des Proximity-Effekts beschreiben und dabei die 
Geometrieparameter der Spule mit einbeziehen. Die auf Basis dieser Gleichungen berechnete 
Widerstandserhöhung beträgt bei einer Resonanzfrequenz von 11,42 MHz (rechtes Diagramm 
von Abbildung 6.23) jedoch gerade mal 0,2 % bzw. 2,0 % und wurde daher bei der 
Spulenberechnung in Kapitel 4.4.2 als vernachlässigbar angesehen. Selbst bei einer Frequenz von 
34,05 MHz, was dem in Abbildung 6.23 ermittelten Wert für die Spule ohne parallelgeschalteten 
Kondensator entspricht, beträgt die mit diesen Formeln berechnete Widerstandserhöhung nur 
1,5% bzw. 17,9%. Die tatsächlich gemessenen Widerstandswerte sind jedoch viel höher und 
zeigen zudem eine stärkere Frequenzabhängigkeit. Für einen gemessen Gleichstromwiderstand 
der Spule von 13,8 Ω ergibt sich bei 11,42 MHz mit 16,0 Ω bereits ein um 15,9% und bei 
34,05 MHz mit 30,6 Ω sogar ein um 121,7% erhöhter Widerstandswert. Um die Ursache für diese 
starken Abweichungen zwischen berechneten und gemessenen Werten herauszufinden, wurde 
zunächst die Abhängigkeit der Spulenimpedanz von der Frequenz genauer untersucht. Hierzu 
wurden mittels einer Empfangsspule und verschiedenen Parallelkapazitäten (0 pF bis 48 pF) 
Schwingkreise mit unterschiedlicher Resonanzfrequenz erzeugt und über die weiter oben 
beschriebene Fit-Funktion aus den gemessenen Kurvenverläufen die Spulenimpedanz bei der 
jeweils vorherrschenden Resonanzfrequenz ermittelt. Das Ergebnis dieser Messungen ist in 
Abbildung 6.25 dargestellt. 
 
Abbildung 6.25: Frequenzabhängiger Spulenwiderstand. 
Basierend auf den beiden Gleichungen (4.15) und (4.18) wurde versucht, die Fit-Kurve an die 
Messwerte anzupassen, was im Fall von Gleichung (4.18) relativ gut, bei Gleichung (4.15) jedoch 
nicht möglich war. Eine plausible Erklärung für das Versagen dieser Gleichung ist die bei der 
Berechnung genutzte Eindringtiefe  aus Gleichung (4.17), welche zur Berücksichtigung des 
Proximity-Effektes um die Geometrieparameter g und i ergänzt wurde [288]. Letztgenannte 
Gleichung ergibt aber selbst bei 35 MHz Eindringtiefen von über 16 µm und kann daher bei 
Sollwerten von 25 µm für die Windungshöhe und 40 µm für die Windungsbreite die 
Stromverdrängung an den Rand des Leiters nur unzureichend beschreiben. Im Gegensatz dazu 
beschreibt Gleichung (4.18) eine quadratische Abhängigkeit des Spulenwiderstandes von der 
Frequenz, wobei der Kurvenverlauf über den in Gleichung (4.19) angegebenen und von der 
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Spulengeometrie abhängigen Parameter F¨m©  skaliert wird. Letztgenannter ist letztlich auch 
verantwortlich für die starken Abweichungen zwischen berechneten und gemessenen 
Widerstandswerten, denn der im Kurven-Fit näherungsweise bestimmte Wert dieses Parameters 
ist mit 4,68∙107s-1 etwa um den Faktor 3,4 kleiner als der auf Basis von Gleichung (4.19) und der 
designten Spulengeometrie berechnete Wert von 1,60∙108s-1. Da der spezifische Widerstand des 
galvanisch abgeschiedenen Goldes als relativ genau angenommen werden kann und zudem das 
Pitchmaß über das Maskendesign definiert und von etwaigen Prozessschwankungen so gut wie 
nicht betroffen ist, bleiben als Ursachen für den zu groß berechneten Skalierfaktor nur eine zu 
klein angenommene Höhe oder Breite der Spulenleiterbahn. Die Galvanikhöhe, welche bereits in 
Kapitel 6.1.2 genauer betrachtet wurde, kann jedoch zum einen aufgrund der in Abbildung 6.5 
dargestellten Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion, vor allem aber weil sie im Gegensatz zur 
Leiterbahnbreite nicht quadratisch in den Skalierfaktor eingeht, nicht hauptverantwortlich für 
die falsche Berechnung sein. Andernfalls wäre eine Spulenhöhe von gut 85 µm erforderlich um 
den festgestellten Parameter F¨m©  zu erreichen. Inwieweit die Breite der Spulenleiterbahn für 
die starke Widerstandserhöhung verantwortlich ist, soll im Folgenden geklärt werden. 
 
Abbildung 6.26: Profil der Goldgalvanik einer Stimulationselektrode 
(Oberflächenprofilometerscan). 
Die in Abbildung 6.26 dargestellte Messung mit dem Oberflächenprofilometer beschreibt das 
Profil der Goldgalvanik an einer Stimulationselektrode. Wie bereits in der 3D-Darstellung in 
Abbildung 6.3 sind auch hier die schrägen Profilkanten gut erkennbar, welche in diesem Beispiel 
einen Winkel von ca. 57° aufweisen. Zusätzlich ist die Elektrode aber auch an ihrer Oberkante 
um 13,8 µm und damit signifikant gegenüber dem Designmaß verbreitert, was ebenso wie die 
schrägen Kanten eine Folge des verwendeten Image-Reverse Fotolacks ist. Da Elektroden und 
Spule im selben Galvanikschritt erzeugt werden, ergibt sich näherungsweise auch für die 
Elektrodenleiterbahnen das in Abbildung 6.26 gezeigte Kantenprofil. Geht man nun von einer im 
Designmaß 40 µm breiten Spulenwindung mit einer Höhe von 25,5 µm (Abbildung 6.5) aus, dann 
ergibt aus den oben ermittelten Werten für den Kantenwinkel und die Verbreiterung an der 
Strukturoberkante eine mittlere Windungsbreite von 70,5 µm. Wird die Breite quadratisch statt 
arithmetisch gewichtet, was insbesondere bei Gleichung (4.19) zu genaueren Ergebnissen führt, 
ergibt sich die mittlere Windungsbreite zu 71,1 µm. Setzt man diese Breite sowie die zuvor 
genannte Galvanikhöhe in (4.19) ein, dann ergibt sich für den Parameter F¨m©  ein Wert von 
4,96∙107s-1. Dieser ist nur noch um 6 % statt der zuvor berechneten 240 % größer als der im 
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Kurven-Fit (Abbildung 6.25) ermittelte Wert, wobei angemerkt sei, dass für die elektrische 
Messung und den Profilometerscan unterschiedliche Strukturen von unterschiedlichen Wafern 
verwendet wurden. 
 
Abbildung 6.27: Histogramm des Gleichstromwiderstandes der Empfangsspule, ermittelt aus 41 
Messwerten. 
Eine andere Möglichkeit, die mittlere Windungsbreite der Spule abzuschätzen, ergibt sich mit 
Hilfe des Gleichstromwiderstandes der Spule. Dieser ist gemäß Gleichung (4.13) ebenfalls von 
Höhe und Breite der Spulenleiterbahn abhängig und weist die in Abbildung 6.27 dargestellte 
Häufigkeitsverteilung mit einem Mittelwert von 13,8 Ω auf. Obwohl Breite wie auch Höhe der 
Leiterbahn normalverteilte Größen darstellen, ergibt die im Histogramm dargestellte Verteilung 
für den Widerstand keine Gaußkurve, da dieser vom Produkt der beiden Größen abhängt. Für 
das Produktes ; aus zwei normalverteilten und voneinander unabhängigen Zufallsgrößen ª und « (; ≡ ª ∙ «) ergibt sich nach [294] die Wahrscheinlichkeitsdichte zu 
V<+ = ­ y
	®
®
∙ V¯y ∙ V° ±+y² zy	, (6.1) 
wobei I³h und I´ µ die Normalverteilungen der Zufallsgrößen sind. Weil sich dieses Integral 
nur numerisch lösen lässt und zudem für ¶ = 0 eine Singularität aufweist, wird auf seine 
Berechnung verzichtet und stattdessen näher auf den Erwartungswert ); sowie die Varianz ·¸; eingegangen. Beide genannten Größen lassen sich aufgrund der Unabhängigkeit von ª 
und « einfach zu  
*< = *¯ ∙ *° (6.2) 
und 
¹$< = *¯ ∙ ¹$° + *° ∙ ¹$¯ + ¹$¯ ∙ ¹$° (6.3) 
berechnen [294]. Da Varianz und Erwartungswert sowohl für die Leiterbahnhöhe (Abbildung 6.5) 
als auch für den Gleichspannungsleitwert (Abbildung 6.27) bekannt sind, kann man durch 
einfaches Umstellen der beiden obigen Gleichungen den Erwartungswert der Leiterbahnbreite 
zu 59,1 µm und die die Standartabweichung M = √·¸N zu 1,73 µm berechnen. Da das Produkt 
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aus Leiterbahnhöhe und –breite im Nenner von Gleichung (4.13) steht, müssen Varianz und 
Erwartungswert über die Gleichspannungsleitwerte und nicht anhand der Widerstandswerte 
ermittelt werden. 
Neben der relativ genauen Berechnung des Gleichstromwiderstandes ermöglicht der Mittelwert 
der Windungsbreite aber auch eine deutlich präzisere Bestimmung der Spulenkapazität. Setzt 
man die Mittelwerte für Breite und Höhe der Spulenwindung in die Gleichungen (4.21) und 
(4.22) ein, dann ergibt sich für die Gesamtkapazität der Spule ein Wert von 3,0 pF. Wird 
zusätzlich die mittlere Dicke der zweiten Polyimidschicht in Höhe von 6,3 µm (siehe Abschnitt 
6.1.1) mit in die Berechnung einbezogen, dann ergibt sich die Kapazität zu 2,57 pF, was sehr gut 
mit den in Abbildung 6.24 aufgetragenen Kapazitätsmesswerten übereinstimmt. Zur Berechnung 
des Skalierfaktors F¨m©  ist die über den Gleichstromwiderstand ermittelte Windungsbreite 
hingegen nur bedingt geeignet, da sie den arithmetischen Mittelwert beschreibt, in Gleichung 
(4.19) jedoch das Quadrat der Windungsbreite eingeht und deswegen auch der quadratische 
Mittelwert erforderlich ist. Inwieweit der Skalierfaktor F¨m©  überhaupt aus den 
Geometrieparametern der Spule abgeleitet werden kann, wird im nächsten Abschnitt geklärt. 
   
Abbildung 6.28: An 12 Spulen und den zugehörigen Empfangsschwingkreisen gemessene 
Wechselstromwiderstände (links), gemessene und für verschiedene Werte vonω»¼½¾ berechnete Wechselstromwiderstände (rechts). 
Im linken Diagramm von Abbildung 6.28 sind die gemessenen Wechselstromwiderstände von 12 
Empfangskreisen über den Wechselstromwiderständen der zugehörigen Spulen aufgetragen. 
Man erkennt, dass vier dieser Spulen einen im Mittel doppelt so hohen Widerstand bei der 
Resonanzfrequenz des Empfangskreises aufweisen wie die übrigen acht Spulen, bei 
Spulenresonanzfrequenz ist ihr Widerstand sogar fast um das Achtfache erhöht. Allerdings 
weisen die zu den hohen Wechselstromwiderständen gehörenden Empfangsspulen vollkommen 
normale Gleichstromwiderstände und Resonanzfrequenzen auf, was letztlich nur den Schluss 
zulässt, dass die Widerstandserhöhung wie beim Skin- und Proximity-Effekt durch Wirbelströme 
hervorgerufen wird. Da alle betroffenen Spulen aus derselben Fertigungscharge stammen, 
könnte als Ursache eine unvollständige Entfernung der Platingbase von der ersten Goldgalvanik 
in Betracht kommen, infolge welcher eine nur wenige Nanometer dicke und damit optisch 
transparente Chrom- oder Titanschicht nach dem Ätzen des Haftvermittlers zurückbleibt. Diese 
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dünne Metallschicht in unmittelbarer Nähe der Spule würde als Resonanzkreis fungieren und auf 
diese Weise das Feld der Spule stark dämpfen. 
Im rechten Diagramm von Abbildung 6.28 sind die gemessenen Wechselstromwiderstände 
zusammen mit berechneten Werten dargestellt, wobei die vier stark abweichenden Wertepaare 
aus dem linken Bild nicht mehr berücksichtigt wurden. Ohne diese Werte ergibt sich für die bei 
Spulenresonanzfrequenz gemessenen Widerstände ein Mittelwert von 34,8 Ω und bei 
Resonanzfrequenz des Empfangsschwingkreises ein Mittelwert von 17,0 Ω. Letzterer ergibt 
zusammen mit den im vorherigen Abschnitt ermittelten Werten für Spuleninduktivität und 
Resonanzfrequenz eine Güte des Empfangsschwingkreises von 35,5, was etwas besser ist als die 
in Abschnitt 4.4.5 berechneten Werte. Die im Diagramm ebenfalls dargestellten berechneten 
Wertepaare wurden auf Basis von gemessenen Gleichstromwiderständen und 
Resonanzfrequenzen der einzelnen Spulen sowie auf Basis eines konstanten Parameters F¨m©  
bestimmt. Hierbei zeigt sich, dass der mittels Kurven-Fit in Abbildung 6.25 ermittelte Wert für F¨m©  (4,68·107s-1) zu gering ist und infolgedessen die berechneten Widerstandswerte zu hoch 
ausfallen. Im Gegensatz dazu ist der über den Gleichstromwiderstand bzw. die daraus 
bestimmte mittlere Windungsbreite errechnete Wert von 7,18·107s-1 zu hoch, weshalb die 
zugehörigen Widerstandswerte zu niedrig sind. Die beste Anpassung an die gemessenen 
Wertepaare ergibt sich für ein F¨m©  von 5,76·107s-1, was einer mittleren Leiterbahnbreite von 
66,0 µm entspricht und somit etwa in der Mitte zwischen den beiden zuvor durch andere 
Verfahren ermittelten Windungsbreiten liegt. 
6.5 Elektrodencharakterisierung 
Die Stimulationselektroden wurden über Zyklovoltametriemessungen (CV) und mittels 
elektrischer Impedanzspektroskopie (EIS) charakterisiert, wobei für beide Verfahren das 
kombinierte Galvanostat- und Potentiostatsystem VersaSTAT 3 (Princeton Applied Research) 
eingesetzt wurde. Alle Messungen erfolgten in physiologischer Kochsalzlösung (0.9% NaCl) 
innerhalb einer elektrochemischen Standardzelle, bestehend aus einer Platingegenelektrode 
sowie einer in guter Näherung als unpolarisierbar annehmbaren Silber/Silberchlorid 
Referenzelektrode. Wenn nicht anders angegeben, fanden alle Versuche bei Raumtemperatur 
(20 °C) statt. 
 
Abbildung 6.29: Messaufbau und Messprinzip zur Elektrodencharakterisierung (schematisch). 
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In Abbildung 6.29 sind der Messaufbau mit elektrochemischer Standardzelle und das zugehörige 
Messprinzip schematisch dargestellt. Im galvanostatischen Betrieb wird zwischen Arbeits- und 
Gegenelektrode ein Strom eingeprägt und der aus diesem Stromfluss resultierende 
Spannungsabfall zwischen Arbeits- und Referenzelektrode gemessen, bei potentiostatischer 
Betriebsart wird die Spannung zwischen Arbeits- und Referenzelektrode vorgegeben und er zum 
Erreichen dieser Spannung benötigte Strom eingestellt. Die Referenzelektrode sollte in jedem 
Fall möglichst nah an der Arbeitselektrode platziert sein, um den Einfluss der Leitfähigkeit des 
Elektrolyten zu minieren, die Gegenelektrode muss darüber hinaus eine ausreichend große 
elektrochemisch aktive Fläche aufweisen. Bei allen in diesem Kapitel beschriebenen Messungen 
wurden der Widerstand des Elektrolyten, der Widerstand der Gegenelektrode sowie die 
Widerstände von sämtlichen Kontakten und Zuleitungen vernachlässigt, was aufgrund der relativ 
hohen Impedanz der Arbeitselektrode problemlos möglich ist. 
6.5.1 Zyklovoltametrie 
Bei der Zyklovoltametrie wird an der Arbeitselektrode ein dreieckiger Spannungsverlauf 
vorgegeben, d.h. die Elektrodenspannung wird bei konstanter Spannungsrampe zyklisch 
zwischen einem oberen und einem unteren Spannungsgrenzwert, dem anodischen 
beziehungsweise kathodischen Umkehrpotential, verfahren. Die Spannungsgrenzen werden 
dabei so gewählt, dass sie den Bereich zwischen Sauerstoff- und Wasserstoffentwicklung gerade 
abdecken. Bei reaktiv gesputtertem Iridiumoxid in physiologischer Kochsalzlösung umfasst 
dieses sogenannte Wasserfenster den Spannungsbereich von -0,6 V bis 0,8 V [78], aber auch 
erweiterte Spannungsgrenzen von -0,9 V bis 1,1 V sind möglich [282, 295]. Die konstante 
Spannungsrampe darf dabei in keinem Fall zu steil sein, da ansonsten trägere elektrochemische 
Prozesse nicht vollständig ablaufen können, zu langsam sollte sich die Spannung allerdings auch 
nicht ändern, da in diesem Fall die charakteristischen Kurvenüberhöhungen zu wenig ausgeprägt 
sind. Zumeist werden Spannungsrampen von 50 mV/s [78] oder 100 mV/s [282] verwendet. 
 
Abbildung 6.30: Zyklisches Voltamogramm einer EPI-RET-3 Stimulationselektrode (500 nm IrOx, 
100 µm Durchmesser) nach 1000 Spannungszyklen (50 mV/s). 
Als Ergebnis eines jeden Spannungszyklus erhält man das in Abbildung 6.30 gezeigte 
Zyklovoltamogramm, bei welchem der gemessene Strom bzw. die Stromdichte über der 
aufgeprägten Spannung aufgetragen wird. Eine aus dieser Kurvendarstellung ermittelte 
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charakteristische Kenngröße ist die Ladungsspeicherkapazität (CSC), die sich aus dem Integral 
des kathodischen Stromes über die Zeit ergibt und in Abbildung 6.30 als graue Fläche 
angedeutet ist. Zu beachten ist hierbei, dass die im CV-Diagramm hervorgehobene Fläche nicht 
das Integral über die Zeit, sondern über die Spannung darstellt und daher bei Kurvenverläufen, 
die auf unterschiedlichen Spannungsrampen basieren, ein optischer Vergleich der CSC nicht 
möglich ist. Darüber hinaus gibt der Kurvenverlauf des Zyklovoltamogrammes Informationen 
über stattfindende Oxidations- und Reduktionsprozesse, die sich in Form von 
Kurvenüberhöhungen bei charakteristischen Potenzialen äußern. 
Im Fall von Iridiumoxid wird die Zyklovoltametrie allerdings nicht nur als Messverfahren, sondern 
auch zur elektrochemischen Aktivierung der Schicht eingesetzt. Hierbei wird durch wiederholte 
Oxidation und Reduktion der Schicht ein hydrierter Oxidfilm gebildet, der sehr viel elektrische 
Ladung speichern kann und gleichzeitig schnelle und reversible faradaysche Prozesse ermöglicht. 
Mittels CV aktiviertes Iridiumoxid (AIROF) kann daher eine bis zu hundertmal höhere CSC / CDC 
aufweisen als das Ausgangsmaterial [276], allerdings verringert sich durch den Einbau der OH-
Gruppen auch die Dichte des IrOx, was neben einer Volumenvergrößerung auch eine Zunahme 
der inneren Schichtspannung zur Folge hat [78, 295]. 
   
Abbildung 6.31: CV-Aktivierung einer EPI-RET-3 Stimulationselektrode (links), CSC in 
Abhängigkeit der CV-Zyklen (rechts). 
Im linken Teil von Abbildung 6.31 ist das Ergebnis der CV-Aktivierung einer EPI-RET-3 
Stimulationselektrode, bestehend aus einer 500 nm dicken Iridiumoxidschicht und einer 
freiliegenden Elektrodenfläche mit 100 µm Durchmesser, gezeigt. Zur Aktivierung wurden das 
erweiterte Wasserfenster (-0,9 V bis 1,1 V) und eine Spannungsrampe von 100 mV/s verwendet. 
Man erkennt, dass mit steigender Zyklenzahl zum einen die von der CV-Kurve umschlossene 
Fläche stark zunimmt und zum anderen die durch Oxidations- und Reduktionsprozesse 
hervorgerufenen charakteristischen Kurvenüberhöhungen größer werden. Im rechten Diagramm 
ist die aus den gemessenen CV-Kurven ermittelte Ladungsspeicherkapazität in Abhängigkeit der 
CV-Zyklenzahl dargestellt. Der zugehörige Kurvenverlauf lässt sich näherungsweise über eine 
Exponentialfunktion beschreiben. Anhand der berechneten Werte sieht man, dass die CSC ab ca. 
800 CV-Zyklen nahezu konstant bei etwa 123 mC/cm2 bleibt, was in guter Näherung mit den in 
[279] angegeben Werten von 40 mC/cm2 bei 330 nm bzw. 157 mC/cm2 bei 3000 nm Schichtdicke 
und dem in [295] genanntem Wert von mehr als 50 mC/cm2 ab einer Schichtdicke von 200 nm 
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übereinstimmt. Ins linke Diagramm ist in roter Farbe zusätzlich die CV-Kurve mit 
Spannungsgrenzen von -0,6 V und 0,8 V, sowie einer Spannungsrampe von 50 mV/s eingetragen. 
Aus dieser Kurve ergibt sich eine Ladungsspeicherkapazität von ca. 83 mC/cm2, wobei die von 
der Kurve eingeschlossene Fläche, d.h. das Integral über die Spannung, aufgrund der niedrigeren 
Spannungsrampe deutlich kleiner ausfällt. Wenn man berücksichtigt, dass die 
Elektrodenaktivierung im erweiterten Wasserfenster erfolgte, deckt sich auch dieser Wert gut 
mit den in [78] ermittelten 25 mC/cm2, die ebenfalls bei einer Spannungsrampe von 50 mV/s 
und den oben genannten Spannungsgrenzen gemessen wurden. 
Neben der Morphologie des Elektrodenmaterials und den Spannungsgrenzen sowie der 
Spannungsrampe während der CV-Messung, hängt die CSC auch von der geometrischen 
Elektrodenfläche und der Elektrolyttemperatur ab. So zeigen Mikroelektroden aufgrund ihrer 
sphärischen Elektrolytumgebung eine deutlich höhere CSC als Makroelektroden und eine 
erhöhte Elektrolyttemperatur wirkt sich ebenfalls positiv auf die ermittelte 
Ladungsspeicherkapazität aus [78]. Vergleiche mit den Ergebnissen anderer Forschergruppen 
sind daher zum Teil nur eingeschränkt möglich. 
6.5.2 Elektrische Impedanzspektroskopie (EIS) 
Bei der elektrischen Impedanzspektroskopie (EIS) wird durch Anlegen einer sinusförmigen 
Spannung oder durch Einprägen eines sinusförmigen Stromes die Impedanz der Arbeitselektrode 
über einem festgelegten Frequenzbereich bestimmt. Hierbei ist darauf zu achten, dass der 
Zustand der Elektrode nicht bereits durch die Messung verändert wird, d.h. dass während der 
Messung gewisse Spannungsgrenzen nicht über- oder unterschritten werden. Da dies bei 
niedrigen Frequenzen (< 1 Hz) selbst für recht kleine Stromstärken (< 1 µA) nicht gewährleistet 
ist, erfolgte die Charaktersierung der EPI-RET-3 Stimulationselektroden ausschließlich über 
sinusförmige Spannungen. Wie in Abbildung 6.32 zu erkennen ist, muss jedoch auch bei 
voltametrischer EIS verstärkt auf die Spannungsgrenzen geachtet werden, da bereits ab einem 
Effektivwert von nur 50 mV die Elektrodenimpedanz merkbar absinkt. Bei allen EIS-Messungen 
wurden aus diesem Grund Effektivwerte von 10 mV oder 20 mV verwendet. 
     
Abbildung 6.32: Frequenzabhängiger Betrag der Elektrodenimpedanz für verschiedene 
Messspannungen (links), von der Messspannung abhängiger Betrag der 
Elektrodenimpedanz (rechts). 
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Die vollständigen Impedanzspektren einer mittels CV aktivierten EPI-RET-3 
Stimulationselektrode sind in Abbildung 6.33 gezeigt. Sowohl die Betrags- als auch die 
Phasengänge zeigen die für gesputtertes Iridiumoxid (SIROF) typischen Verläufe und wie zu 
erwarten verringert sich mit steigender CV-Zyklenzahl der Impedanzbetrag bei niedrigen 
Frequenzen, wodurch sich in einem weiten Frequenzbereich ein nahezu resistives Verhalten der 
Elektrode ergibt. Der Phasenwinkel ist in diesem Frequenzbereich meist nahe Null. Die 
Grenzfrequenz des resistiven Bereiches, definiert als die Frequenz, bei welcher der Phasenwinkel 
-45° erreicht, verschiebt sich mit fortschreitender CV-Aktivierung zu niedrigeren Frequenzen hin. 
    
Abbildung 6.33: Betrag (links) und Phase (rechts) der Elektrodenimpedanz unter Einfluss der CV-
Aktivierung. 
In Abbildung 6.34 ist der Einfluss der CV-Zyklenzahl auf die Grenzfrequenz und auf den 
Impedanzbetrag bei einer Frequenz von 1 KHz dargestellt. Die gemessenen Werte lassen sich, 
wie in der Abbildung gezeigt, über eine hyperbolische Funktion annähern. Ab einer Zyklenzahl 
von etwa 800 bleiben die Werte für beide Messgrößen relativ konstant, d.h. es findet keine 
nennenswerte Aktivierung der Elektrode mehr statt. Der bei 1 KHz und damit in der Nähe der 
minimalen Stimulationsfrequenz des Stimulatorchips gemessene Widerstand der Elektrode 
beträgt in diesem Fall 3,8 KΩ, die Grenzfrequenz liegt bei 78Hz. 
 
Abbildung 6.34: Betrag der Elektrodenimpedanz bei 1 KHz und Grenzfrequenz in Abhängigkeit 
der CV-Zyklenzahl. 
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Betrachtet man den Impedanzbetrag aller Elektroden eines kabelgebundenen Arrays, so erhält 
man das im linken Teil von Abbildung 6.35 gezeigte Diagramm. Dass für einige 
Elektrodennummern die Messwerte fehlen, liegt an unterbrochenen oder kurzgeschlossenen 
Drahtbondverbindungen, über welche die flexible Trägerfolie des kabelgebundenen 
Elektrodenarrays mit der Steckerplatine verbunden wird. Anhand der dargestellten Messwerte 
wird zunächst deutlich, dass sich durch die Aktivierung mit 800 CV-Zyklen die Impedanz für alle 
Elektroden relativ stark und in etwa gleichem Maße reduziert, wobei sich für 100 Hz (447 KΩ  
24,7 KΩ) eine stärkere Reduktion als für 1 KHz (62,9 KΩ  7,2 KΩ) ergibt. Gleichzeitig ist zu 
erkennen, dass die Impedanzwerte der aktivierten Elektroden größeren Schwankungen 
unterworfen sind als die Ausgangswerte und dies vor allem bei einer Frequenz von 100 Hz 
auftritt. Hier erhöht sich der Variationskoeffizient, vermutlich aufgrund der Nähe zur 
Grenzfrequenz des resistiven Bereiches, von 9,3% auf 22,4%. 
      
Abbildung 6.35: Impedanzbetrag eines kabelgebundenen Elektrodenarrays vor und nach der CV-
Aktivierung (links), Histogramm der Elektrodenimpedanz aller gemessenen
EPI-RET-3 Stimulationselektroden (rechts). 
Insgesamt wurden 11 kabelgebundene Elektrodenarrays aus 7 unterschiedlichen 
Fertigungschargen aktiviert und mit Hilfe der elektrischen Impedanzspektroskopie vermessen. 
Das Ergebnis dieser Messungen ist als Histogramm im rechten Teil von Abbildung 6.35 
dargestellt. Im Mittel erhält man für den Betrag der Elektrodenimpedanz einen Wert von 6,3 KΩ 
sowie eine Standardabweichung von 1,25  KΩ, die Abweichung zwischen den einzelnen 
Elektroden eines Implantates fällt mit einem Mittelwert von 1,05 KΩ etwas geringer aus. 
Interessant ist aber insbesondere die Abweichung zwischen den unterschiedlichen 
Fertigungschargen, da hier, aufgrund der hauptsächlich manuellen Prozessführung, die Größten 
Schwankungen zu erwarten sind. Die zugehörige Standardabweichung liegt jedoch mit einem 
Wert von 0,89 KΩ noch unterhalb der Abweichung, die zwischen den Elektroden eines Wafers 
ermittelt wurde, und belegt damit eine hohe Reproduzierbarkeit bei der Elektrodenherstellung. 
6.5.3 Elektrodenaktivierung mittels Mikrochip 
Bei den Implantatträgerfolien gestaltet sich die CV-Aktivierung mittels Potentiostat schwierig, da 
sie vor Montage des Stimulationsmikrochips, über eine temporäre aber gleichzeitig sehr 
zuverlässigere Kontaktierung aller 25 Bondpads erfolgen muss. Zudem ist eine anschließende 
Reinigung der Implantate erforderlich, die ebenso wie die temporäre Kontaktierung das Risiko 
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birgt, die Trägerfolie zu beschädigen. Idealerweise erfolgt die elektrochemische Aktivierung der 
Stimulationselektroden daher erst nach erfolgter AVT und Verkapselung mit Hilfe des 
Stimulationsmikrochips. Da dieser allerdings als Galvanostat und nicht als Potentiostat arbeitet, 
musste zunächst untersucht werden, inwieweit sich die Elektroden über vorgegebene Ströme 
aktivieren lassen. Hierzu wurden für mehrere Minuten Wechselströme mit effektiven 
Stromstärken von 1 µA bis 100 µA sowie einer Frequenz von 500 Hz eingeprägt und 
anschließend mittels potentiostatischer EIS (10 mV) die Elektrodenimpedanz vermessen. Auf CV-
Messungen wurde an dieser Stelle noch verzichtet, um den Zustand der Elektrode nicht durch 
das Messverfahren zu verändern. Der in den Tests verwendete Stromstärkebereich entspricht 
dem Ausgangsbereich des Stimulatorchips, die gewählte Frequenz ergibt sich in etwa aus der 
maximal möglichen Pulslänge des Chips (siehe Kapitel 4.2). 
     
Abbildung 6.36: Elektrodenimpedanzen (links) und CV-Kurven (rechts) nach Einprägen von 
Wechselstrom mit unterschiedlicher Amplitude und Frequenz. 
Im linken Diagramm von Abbildung 6.36 sind die EIS-Messergebnisse nach erfolgter 
Wechselstromaktivierung zu sehen. Man erkennt deutlich den mit zunehmender Stromstärke 
abnehmenden Betrag der Elektrodenimpedanz, jedoch liegt dieser für eine Frequenz von 1 KHz 
selbst nach Einprägen der maximalen Amplitude von 100 µA noch bei etwa 10 KΩ und damit für 
eine sichere Stimulation deutlich zu hoch. Bei allen Versuchen wurde zunächst für eine Minute 
und anschließend für weitere 10 Minuten aktiviert, allerdings ist die im zweiten Schritt 
hervorgerufene Impedanzänderung im Vergleich zur ersten so gering, dass durch eine noch 
längere Stromaktivierung keine Verringerung der Impedanz mehr zu erwarten ist. Da ein 
erhöhen der Stromstärke aufgrund des maximalen Ausgangsbereiches des Stimulatorchips 
zudem keinen Sinn macht, bleibt als einzige Option, die Frequenz des Wechselstromes zu 
verringern und somit die Ladungsmenge pro Phase zu erhöhen. Dies ist mit dem verwendeten 
Mikrochip prinzipiell möglich, da dieser neben biphasischen auch monophasische Pulse erzeugen 
und durch Ausgabe mehrerer monophasischer Pulse in Serie auch längere Pulsweiten nachbilden 
kann. Die dabei möglicherweise entstehenden kurzen Pulspausen haben keinen nennenswerten 
Einfluss, weil durch sie die Gesamtladungsmenge nicht beeinflusst wird. 
Unter Beibehaltung einer effektiven Stromstärke von 100 µA und einer Aktivierungsdauer von 
60 s wurde die Frequenz bei den folgenden Versuchen auf bis zu 2,5 Hz verringert und der 
Elektrodenzustand sowohl mittels EIS-Messungen, als auch über CV-Messungen charakterisiert. 
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Die Ergebnisse dieser Aktivierungsvorgänge sind in den beiden Diagrammen von Abbildung 6.36 
dargestellt. Nach maximaler Aktivierung ergeben sich für die Elektrodenimpedanz eine 
Grenzfrequenz von gerade mal 4,8 Hz und ein bei 1 KHz ermittelter Betrag in Höhe von 4,8 KΩ. 
Selbst bei Messfrequenzen von 100 Hz und 10 Hz beträgt die Impedanz nur 5,1 KΩ bzw. 7,0 KΩ. 
Aus den CV-Kurven erhält man überdies die Ladungsspeicherkapazitäten zu 312 mC/cm2 für das 
erweiterte Wasserfenster sowie zu 193 mC/cm2 für den kleineren Spannungsbereich, dessen 
Kurve im Diagramm rot gezeichnet ist. Damit sind alle Ergebnisse zum einen deutlich besser als 
die zuvor durch CV-Aktivierung erzielten Werte, zum anderen ist die Aktivierung mittels 
Wechselstrom sehr viel schneller und gleichzeitig viel einfacher möglich, weil sie mit Hilfe des 
Stimulationsmikrochips durchgeführt werden kann. Dass durch den Aktivierungsprozess eine 
Degradierung der Stimulationselektrode hervorgerufen wird, konnte überdies nicht beobachtet 
werden, da selbst nach zehnminütiger Aktivierung mit 100 µA und 2,5Hz keine nennenswerten 
Veränderungen an der CV- oder Impedanzkurve auftraten. 
6.5.4 Langzeituntersuchungen 
Neben der Elektrodencharakterisierung wurden auch Langzeitstimulationsversuche mit den 
Stimulationselektroden durchgeführt. Hierzu wurden kabelgebundene Elektrodenarrays mit 
einer speziell für diesen Zweck gebauten Stimulationseinheit verbunden, welche im 
Wesentlichen aus zwei in DIL-Gehäusen (Dual Inline) verpackten Stimulationsmikrochips vom 
Typ StE9, einem Mikrocontroller sowie einer Benutzerschnittstelle mit Display und Tasten 
besteht. Mit dieser Stimulationseinheit können bei zwei Elektrodenarrays jeweils 9 Elektroden 
mit unterschiedlichen Pulsparametern angesteuert und somit im Langzeitversuch getestet 
werden. Zur Überwachung von Elektrodenströmen und -spannungen wurde ein Oszilloskop 
eingesetzt, wobei die Ströme über in Serie zu den Elektroden geschaltete Widerstände 
gemessen wurden. Der vollständige Versuchsaufbau mit Stimulationseinheit, 
Widerstandsplatinen zur Strommessung, Kabelgebundenen Elektrodenarrays, Becherglas, 
Heizplatte und Oszilloskop ist in Abbildung 6.37 gezeigt. 
 
Abbildung 6.37: Versuchsaufbau für Langzeitstimulationsversuche. 
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Alle Versuche wurden in physiologischer Kochsalzlösung und bei 37 °C durchgeführt, was den 
Bedingungen am späteren Einsatzort des Implantates recht nahe kommt. Die erhöhte 
Temperatur bewirkt dabei auf der einen Seite eine Verringerung der Elektrodenimpedanz, was 
vorteilhaft für die Elektrodenlebensdauer ist, gleichzeitig laufen aber auch Alterungsprozesse 
wie Materialumwandlung oder Materialzersetzung schneller ab, was sich eher negativ auf die 
Lebensdauer der Elektroden auswirkt. Da im Rahmen der klinischen Studie keine 
elektrochemische Aktivierung der Stimulationselektroden geplant war, wurden die in den 
Langzeittests verwendeten Elektrodenarrays ebenfalls nicht aktiviert. 
Stimulationsversuche mit Elektrodenarrays aus den ersten Fertigungschargen führten bereits 
nach wenigen Stunden zu einer vollständigen Zerstörung der Iridiumoxidschicht und im weiteren 
Verlauf zur Zerstörung der gesamten Goldelektroden. Neben den neun kontaktierten Elektroden 
des kabelgebundenen Arrays zeigten allerdings auch alle übrigen Elektroden starke 
Degenerationserscheinungen, die zunächst auf kapazitive Kopplungen zwischen den parallel 
verlaufenden Leiterbahnen und auf Kurzschlüsse zurückgeführt wurden. Weitere Tests ergaben 
jedoch, dass auch Elektroden von gänzlich unkontaktierten Elektrodenarrays deutliche 
Degenerationserscheinungen aufwiesen, wie sie in Abbildung 6.38 am Beispiel einer Elektrode 
gezeigt sind. Bereits nach 20 Stunden Verweildauer in Kochsalzlösung kann man an einigen 
Stellen das unter der Iridiumoxidschicht liegende Gold durchschimmern sehen. 
Abbildung 6.38: IrOx-Stimulationselektrode mit Titanhaftschicht. a) Vor Versuchsbeginn, b) nach  
20 h und c) nach 70 h in 0,9% NaCl (37 °C). 
Da sowohl Iridium bzw. Iridiumoxid als auch Gold inerte Materialien sind, die in einfacher 
Kochsalzlösung keinerlei Auflösungserscheinungen zeigen sollten, bleibt als einzige Ursache für 
die Elektrodendegeneration eine Zerstörung der Titanhaftschicht durch freie Chlorionen. 
Letztere können durch die hochporöse Iridiumoxidschicht gelangen und das darunter liegende 
Titan angreifen, welches aufgrund der geringen Dicke von nur 30 nm relativ schnell aufgelöst 
wird. Aufgrund dieser Problematik wurde bei allen folgenden Fertigungschargen auf die dünne 
Titanhaftschicht verzichtet und stattdessen eine verhältnismäßig dicke Platinschicht unter dem 
Iridiumoxid abgeschieden. 
Die nachstehende Abbildung 6.39 zeigt das in den Langzeitstimulationsversuchen eingesetzte 
biphasische Pulsmuster mit 100 µs langen Pulsen (positive / anodische Erstphase) und einer 
ebenfalls 100 µs langen Interpulspause. Da die in der Stimulationseinheit verwendeten 
Mikrochips vom Typ StE9 Probleme mit der Bereitstellung der maximalen Stromamplitude von 
100 µA hatten, konnten nur etwa 80 µA zur Stimulation verwendet werden. Bei höheren 
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Strömen wäre eine Einhaltung der Ladungsbalance nicht möglich gewesen, was zu einem relativ 
hohen Gleichspannungsanteil und unweigerlich zur Zerstörung der Elektroden geführt hätte. In 
Abbildung 6.39 beträgt der durch unsymmetrische Strompulse hervorgerufene DC-Offset nur ca. 
140 mV und ist damit vernachlässigbar. Mit steigender Pulsfrequenz würde sich jedoch auch 
diese Spannung merklich erhöhen, weshalb bei den Langzeitversuchen nur eine relativ geringe 
Pulsrate von 100 Hz verwendet wurde. Die infolge der Strompulse an der Elektrode auftretenden 
Spannung liegen etwa zwischen -0,6 V und +1,1 V und damit innerhalb des erweiterten 
Wasserfensters. 
 
Abbildung 6.39: Biphasischer Strompuls (gelb/unten) und Elektrodenspannung (cyan/oben) bei 
der Langzeitstimulation. 
Nachdem sich die Stimulationselektroden mit Titanhaftschicht in den Tests als ungeeignet 
erwiesen hatten, wurden die folgenden Langzeitversuche an kabelgebundenen Elektrodenarrays 
mit Platinzwischenschicht durchgeführt. Das Ergebnis dieser Versuchsreihe ist am Beispiel einer 
Elektrode in Abbildung 6.40 zu sehen. Selbst nach 200 Stunden ununterbrochener Stimulation 
mit dem oben abgebildeten Pulsmuster sind außer geringfügigen Ablagerungen keine 
Veränderungen an der Elektrode auszumachen. Da die implantierten Elektrodenarrays im 
Rahmen der klinischen Studie insgesamt nur drei Stunden zur Stimulation genutzt werden sollen 
und während dieser Zeit zudem keine kontinuierliche Applikation von Strompulsen erfolgt, kann 
selbst bei höheren Stromstärken, längeren Pulsweiten und höheren Wiederholfrequenzen von 
einer für die Elektroden sicheren Stimulation ausgegangen werden. 
 
Abbildung 6.40: IrOx-Stimulationselektrode mit Platinzwischenschicht. a) Vor Versuchsbeginn, b) 
nach 94 h, c) nach 200 h in 0,9% NaCl (37 °C). 
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7 Klinische Prüfung 
7.1 Zytotoxizitätsuntersuchungen 
Als Vorbereitung auf die Humanstudie mussten die verkapselten und sterilisierten 
Retinaimplantate mit Hilfe von in-vitro Versuchen auf Biokompatibilität getestet werden. Da zur 
Durchführung der Humanversuche zudem eine Zulassung des Implantates zum Medizinprodukt 
erforderlich war, erfolgten die Untersuchungen in Zusammenarbeit mit einem akkreditierten 
Prüflabor. Im Rahmen dieser gemäß ISO-Norm DIN EN 10993 durchgeführten in-vitro 
Zytotoxizitätstests wurden sowohl der direkte als auch der indirekte Zellkontakt untersucht, 
wobei für beide Versuche L929-Zellen eingesetzt wurden. Die Prüfung des indirekten Kontaktes 
erfolgte durch Erstellung eines Materialextraktes (72 h, 37 °C, 3 cm2/ml) und anschließende 
Inkubation einer L929-Zellkultur. Nach 24-stündigem Kontakt mit dem zu prüfenden 
Extraktionsmedium wurde die metabolische Aktivität der kultivierten Zellen im XTT-Test 
bestimmt. Das Ergebnis dieses Tests ist in Abbildung 7.1 dargestellt. 
Die Ergebnisse basieren auf 3 Versuchsdurchläufen und sind jeweils auf die Negativkontrolle 
(NK) normiert. Bei Inkubation mit der nicht toxischen Negativkontrolle zeigte sich keine 
Reduktion der Mitochondrienaktivität, d.h. das Ergebnis entspricht der ungestörten 
metabolischen Aktivität der verwendeten Zelllinie, die Inkubation mit der toxischen 
Positivkontrolle ergab hingegen eine vollständige Hemmung der Mitochondrienaktivität. Positive 
und negative Kontrolle verliefen damit regelrecht. Bei Inkubation mit dem EPI-RET-3-
Extraktionsmedium zeigten die Zellen auch nach 24 Stunden keine Verringerung der 
Mitochondrienaktivität, welche im Mittel bei 102% relativ zur Negativkontrolle lag. Da dieser 
Wert oberhalb des Schwellenwertes von 70% liegt, deutet nichts auf eine Minderung der 
Zellvitalität hin und es gibt keinen Hinweis auf eine negative Beeinflussung durch das 
Prüfmedium. 
Zur Untersuchung des direkten Kontaktes wurden EPI-RET-3-Implantate für 24 Stunden mit 
L929-Zellen besiedelt und nachfolgend der Einfluss der Proben auf die Membranintegrität der 
Zellen überprüft. Der Test wurde insgesamt dreimal durchgeführt und es wurden jeweils 
Abbildung 7.1: Ergebnis des Zytotoxizitätstests mit indirektem Zellkontakt. Mittelwert und 
Standardabweichung der Mitochondrienaktivität (links), qualitatives 
Bewertungssystem (rechts) [Quelle: Dr. Sellhaus, Neuropathologie UK Aachen]. 
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Negativ- und Positivkontrollen mitgeführt. Das Ergebnis der Zellbesiedlung, d.h. die 
Membranintegrität der Zellen, wurde durch Doppelfärbung mit Fluoresceindiacetat und 
Ethidiumbromid sichtbar gemacht, woraufhin vitale Zellen mit intakter Zellmembran bei 
Betrachtung mittels Fluoreszenzmikroskop grün, Zellen mit geschädigter Membran hingegen rot 
erscheinen. Die Fluoreszenzaufnahmen des Zytotoxizitätstests mit direktem Kontakt sind in 
Abbildung 7.2 zu sehen. 
In der Fluoreszensmikroskopie zeigten nur sehr wenige Zellen einen Verlust der 
Membranintegrität, wohingegen zahlreiche intakte Zellen, insbesondere im Bereich der 
Elektrodenfläche, nachweisbar waren. Bei den Negativkontrollen zeigten sich nach 24 Stunden 
Inkubation wie zu erwarten keine Hinweise auf eine gestörte Membranintegrität, auf den 
toxischen Positivkontrollen war die Aussaateffizienz jedoch stark herabgesetzt. Verglichen mit 
den Negativkontrollen zeigten die EPI-RET-3-Proben keine gestörte Membranintegrität, weshalb 
sich kein Hinweis auf eine die Zellmembran beeinflussende Wirkung der EPI-RET-3-Implantate 
ergab. 
Nach den Bestimmungen des direkten und indirekten Zellkontaktes gemäß DIN EN ISO 10993 
ergaben sich zusammenfassend keinerlei Hinweise auf relevante zytotoxische Effekte, weshalb 
das akkreditierte Prüflabor den Grad der Zytotoxizität mit „0“ (keine Zytotoxizität) festlegte. 
Durch die bestandene Zytotoxizitätsprüfung erhielt das EPI-RET-3-Implantat für eine begrenzte 
Implantationsdauer von 28 Tagen die Zulassung als Medizinprodukt. 
7.2 Tierversuche 
Zur Vorbereitung auf die Humanstudie war neben den Zytotoxizitätsuntersuchungen auch eine 
Reihe von Tierversuchen erforderlich. Mit Hilfe dieser Versuche wurden unter anderem die 
Implantations- und Explantationstechniken erprobt und verbessert sowie die 
Langzeitverträglichkeit und Langzeitstabilität der Implantate im Auge untersucht. Desweiteren 
dienten die Versuche dem Test der extrakorporalen Hard- und Software und der Erprobung von 
Stimulationsszenarien. 
       
Abbildung 7.2: Ergebnisse des Zytotoxizitätstests mit direktem Kontakt. Vitale Zellen durch 
Blaufilter betrachtet (links), geschädigte Zellen durch Grünfilter betrachtet 
(rechts) [Quelle: Dr. Sellhaus, Neuropathologie UK Aachen ]. 
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7.2.1 Tiermodell 
Im Gegensatz zu den früheren Projektphasen, in denen Kaninchen, Katzen und Schweine als 
Versuchstiere zum Einsatz kamen [221-225], wurden bei den Tierversuchen im Rahmen der EPI-
RET-3 Studie ausschließlich Schweine (Göttinger Minipigs) als Versuchstiere verwendet. Die 
gewählte Spezies eignet sich aufgrund ihrer Augenanatomie besonders gut zur Vorbereitung der 
Humanstudie, da sowohl die Größe der Intraokularlinse (IOL) als auch die Bogenlänge zwischen 
IOL und Fovea näherungsweise dem menschlichen Auge entsprechen. Die Anatomie von 
Schweineauge und menschlichem Auge sind in Abbildung 7.3 gegenübergestellt. 
7.2.2 Implantation und Explantation 
Zunächst wurde die Implantationstechnik an Kadaveraugen erprobt, wobei sowohl die 
Implantation, als auch die epiretinale Befestigung des Implantates erfolgreich verliefen und der 
Empfangsteil ohne Probleme zwischen Iris und Kapselsack platziert werden konnte. Das flexible 
Mikrokabel legte sich gut an die Netzhaut an und seine Länge erwies sich als ausreichend. 
Bei den anschließenden Tierversuchen wurden insgesamt 21 Minipigs mit einem EPI-RET-3-
System versehen. Allen Tieren wurde hierzu unter Intubationsnarkose der Glaskörper des 
rechten Auges entfernt und das Implantat entsprechend eingesetzt. Als kritischer Abschnitt der 
Operation erwies sich dabei insbesondere die Positionierung des Empfangsteils in die 
gewünschte Lage hinter der Iris. Dieses durch die Größe der Spule bedingte Problem führte dazu, 
dass bei sechs Tieren der IOL-Anteil nur unvollständig hinter der Iris positioniert werden konnte 
und deshalb in der Vorderkammer belassen wurde. Unvorteilhaft waren in diesem 
Zusammenhang auch die zwei seitlichen Fadenösen am IOL-Anteil des Implantates, da sie die 
Platzierung der Spule hinter der Iris zusätzlich erschweren und unter Umständen ein 
Verletzungsrisiko darstellen. Die Ösen wurden daher vor der Implantation entfernt. Bei 19 Tieren 
wurde das Elektrodenarray mit Hilfe von einem oder zwei Skleranägeln erfolgreich und sicher 
auf der Netzhaut fixiert, lediglich bei zwei Tieren konnte aufgrund einer intraoperativen Blutung 
 
Abbildung 7.3: Vergleich der Augenanatomie von Minipig und Mensch [Quelle: Dr. Laube, 
Augenklinik UK Essen]. 
Anatomie Mensch [mm] Minipig [mm]
Ø Bulbus (a) 22,0 19,5 - 20,5
Ø IOL (b) 10,0 8,4 – 9,4
Bogenlänge zw. IOL + Fovea (c) 24,4 18,4 – 21,2
Ø Cornea (d) 11,7 15.3 × 12.7 
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d
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keine Nagelung des Elektrodenarrays vorgenommen werden. Durch das in Abschnitt 6.2.1 
beschriebene Verfahren zur Begradigung der flexiblen Trägerfolien wurde darüber hinaus eine 
vollständige Auflage des Elektrodenarrays auf der Netzhaut erreicht, was Voraussetzung für eine 
erfolgreiche Stimulation ist. Die einzelnen Abschnitte der Implantations-OP sind in Abbildung 7.4 
dargestellt. 
Die implantierten Minipigs zeigten in der vierwöchigen postoperativen Beobachtungsphase eine 
mehr oder weniger ausgeprägte Vorderkammerblutung bei sonst zumeist reizarmem Befund, 
zum Teil traten jedoch auch stärkere Reaktionen wie Hornhauttrübungen oder membranöse 
Fibrinbildungen auf. Die Einblutungen in die Vorderkammer waren in einigen Fällen so stark 
ausgeprägt, dass bei den betroffenen Tieren weder der Augenhintergrund noch das Implantat 
sichtbar waren und infolgedessen eine Explantation der EPI-RET-3-Systeme nach vierwöchiger 
Implantationsdauer gar nicht oder nur in Teilen möglich war. Bei Versuchstieren mit 
unauffälligem Befund war eine Explantation hingegen problemlos möglich. 
Die auffälligen Veränderungen im vorderen Augenabschnitt der Versuchstiere lassen sich durch 
die besondere Anatomie beim Minipig erklären und machen damit die Grenzen der 
Ergebnisübertragbarkeit vom Tiermodell auf den Menschen deutlich. So zeigt die Iris des Minipig 
eine deutlich vermehrte Vaskularisation verglichen mit der menschlichen Regenbogenhaut und 
postoperative Entzündungsreaktionen treten beim Tier häufiger und stärker auf als beim 
Menschen, der eine deutlich bessere Wundheilung besitzt. Trotz der vorhandenen Unterschiede 
kann die im Tierversuch etablierte Operationstechnik zur Implantation und Explantation der 
Retinaimplantate ohne Bedenken auf die Verhältnisse beim Menschen übertragen werden. 
Abbildung 7.4: Implantation eines EPI-RET-3-Systems beim Minipig: A) Eröffnung der 
Vorderkammer des bereits aphaken Auges, B) Einschieben des Empfangsteils, C) 
Wundverschluss, D) Nagelfixation im Langloch, E) Stimulator in situ, F) Zustand 
nach Luftauffüllung [Quelle: Prof. Walter, Augenklinik UK Aachen]. 
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7.2.3 Stimulation 
Abbildung 7.5 zeigt das Stimulationssetup mit einem unter Intubationsnarkose stehende 
Minipig. Rechts im Bild ist der Computer mit gestarteter Stimulationssoftware zu sehen, in der 
Bildmitte befinden sich die Spannungsversorgung, das Oszilloskop und die Sendeeinheit. Die an 
einem Stativ befestigte und über dem rechten Auge des Tieres platzierte Sendespule ist über 
eine Anpassschaltung mit der Sendeeinheit verbunden. Nicht zu erkennen sind die zur Ableitung 
der Stimulationsartefakte eingesetzten subkonjunktivalen Nadelelektroden sowie der 
zugehörige Messverstärker. 
Insgesamt konnten 11 Implantate unmittelbar nach der Implantations-OP erfolgreich in Betrieb 
genommen werden. Bei den übrigen Implantaten war dies aufgrund des Studienprotokolls 
entweder nicht vorgesehen, oder aber die Inbetriebnahme war wegen technischer Probleme 
nicht möglich. Besonders viele Ausfälle zeigten dabei Implantate mit neun aktiven 
Stimulationselektroden, was auf die verwenden Stimulationsmikrochips vom Typ StE9 
zurückgeführt werden konnte. Aus diesem Grund, aber auch weil beim StE9 Chip das 
Stimulationsergebnis aufgrund des relativ langen Strompfades zwischen Stimulations- und 
Gegenelektrode nicht so gut vorhersagbar ist, wurden für die spätere Humanstudie 
ausschließlich Implantate mit StE25 Stimulatorchips, d.h. Implantate mit 25 aktiven Elektroden 
eingesetzt. Die bereits bei der OP erfolgreich getesteten Implantate ließen sich auch im Verlauf 
regelmäßiger Kontrolluntersuchungen immer wieder problemlos in Betrieb nehmen, wobei in 
einem Versuchstier eine in vivo-Funktionsdauer des Implantates von fast drei Jahren 
nachgewiesen werden konnte. Für den Funktionsnachweis wurden in allen Fällen 
subkonjunktivale Ableitelektroden eingesetzt, mit denen die während der elektrischen 
Stimulation hervorgerufenen Artefakte gemessen wurden. Das Ergebnis einer solchen Messung 
und die zugehörige Stimulationssequenz sind in Abbildung 7.6 gezeigt. 
Abbildung 7.5: Stimulationssetup im Tierversuch [Quelle: Dr. Laube, Augenklinik UK Essen]. 
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Um die Auswirkungen der elektrischen Stimulation auf die Netzhaut der Tiere zu untersuchen, 
wurden eine Woche nach der Implantation an insgesamt acht Minipigs Stimulationsversuche 
durchgeführt, bei denen für die Dauer von einer Stunde und mit einer Ladungsdichte von 
2 mC/cm2 stimuliert wurde. Nach einer weiteren Woche wurden schließlich die Augen 
entnommen und histopathologisch untersucht [296]. 
7.2.4 Akutstimulator 
Neben der Implantation und Explantation von EPI-RET-3-Impantaten wurde auch die 
Handhabbarkeit des in Kapitel 6.2.3 näher beschriebenen Akutstimulators getestet. Bei den an 
Kadaveraugen durchgeführten Versuchen stellte sich jedoch heraus, dass zum einen der 
Vorschub des Stimulators relativ schwer gängig war und dadurch ein Verletzungsrisiko beim 
intraokularen Handling bestand, zum anderen fiel auf, dass sich das flexible Kabel zum 
Elektrodenarray trotz mechanischer Verstärkung beim intraokularen Vorschub nach unten bog 
und nur nach weiterer Manipulation auf der Netzhaut platziert werden konnte. Aufgrund der 
genannten Probleme bei der Handhabung, aber auch weil zur Verwendung des Akutstimulators 
im Humanversuch eine separate Zulassung zum Medizinprodukt erforderlich gewesen wäre, 
wurde der Einsatz des ursprünglich zur Patientenselektion sowie zum Auffinden geeigneter 
Netzhautareale entwickelten Gerätes nicht weiterverfolgt. 
7.2.5 Histologie 
Nach Explantation der EPI-RET-3-Implantate wurden diese lichtmikroskopisch und 
elektronenmikroskopisch untersucht. Dabei ergab sich als besonders kritische Fragestellung das 
Vorliegen retinaler Fragmente oder neuronaler retinaler Zellen auf den explantierten 
Elektrodenarrays. In den Untersuchungen wurden nur sehr vereinzelt Zellelemente auf den 
Elektrodenarrays festgestellt, bei denen es sich zudem um aus dem retinalen Verband gelöste 
Müller-Zellen handelte und nicht um neuronale retinale Zellen. Eine schwerwiegende Störung 
der retinalen Architektur ist dadurch nicht zu befürchten. Größere retinale Fragmente mit 
enthaltenen neuronalen Zellen oder Zellgruppen wurden auf den explantierten Elektrodenarrays 
nicht gefunden. 
    
Abbildung 7.6: Stimulationssequenz aus ladungsbalancierten biphasischen Strompulsen mit 
positiver (anodischer) Erstphase (links), zugehörige konjunktivale Ableitung der 
Implantat-Aktivität (rechts) [Quelle: AG Neurophysik, Universität Marburg]. 
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Im linken Teil von Abbildung 7.7 ist der Ausschnitt eines Elektrodenarrays nach erfolgreicher 
Implantation und späterer Explantation im Tierversuch gezeigt. Neben den acht 
Stimulationselektroden sind nur sehr wenige Zellen oder Zellanteile zu identifizieren. Der 
vergrößerte Ausschnitt im rechten Bild zeigt eine einzelne gut erhaltene Müller-Zelle. Der ovale 
Zellkern ist links oben zu erkennen, der Zellkörper erstreckt sich diagonal nach rechts unten. 
Zusätzlich zu den explantierten EPI-RET-3-Implantaten wurden nach Beendigung der 
Tierversuche auch die enukleierten Augen der Versuchstiere histopathologisch untersucht. 
Hierbei zeigten sich keine durch das Implantat oder die elektrische Stimulation hervorgerufenen 
und histologisch nachweisbaren Gewebeveränderungen. 
7.3 Humanstudie 
Auf Basis der bestandenen Zytotoxizitätsuntersuchung und basierend auf den erfolgreichen 
Vorarbeiten am Minipig wurde mit den Planungen für die klinische Studie begonnen. Im Rahmen 
dieser offen und prospektiv angelegten Studie sollte einer Gruppe von maximal 12 erblindeten 
RP Patienten ein EPI-RET-3-Implantat eingesetzt und für einen Zeitraum von vier Wochen im 
Auge belassen werden. Desweiteren war geplant, die Implantate an insgesamt drei Terminen, 
der erste eine Woche nach erfolgter Implantation, der letzte einen Tag vor der geplanten 
Explantation, in Betrieb zu nehmen und die Netzhaut mit diesen zu stimulieren. Nach der 
vierwöchigen Implantations- und Stimulationsphase sollten die Implantate schließlich in einer 
zweiten Operation wieder entfernt und die Patienten über eine Dauer von weiteren 6 Monaten 
nachbeobachtet werden. Als primärer Endpunkt der bizentrisch an den Universitätskliniken 
Essen und Aachen durchzuführenden Studie wurde die Auslösung visueller Wahrnehmungen 
definiert. 
7.3.1 Rechtfertigung 
Auch wenn viele Fragestellungen, wie zum Beispiel die Bioverträglichkeit und Langzeitstabilität 
der im Implantat verwendeten Materialien, die Dichtigkeit der Verkapselung sowie die 
        
Abbildung 7.7: REM-Aufnahme des Elektrodenarrays eines EPI-RET-3-Implantates nach 
erfolgreicher Explantation im Tierversuch (links), vergrößerter Ausschnitt mit 
gut erhaltener Müller-Zelle (rechts) [Quelle: Dr. Sellhaus, Neuropathologie UK 
Aachen]. 
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Möglichkeiten der chirurgischen Im- und Explantation, im Tierversuch zufriedenstellend geklärt 
werden können, so existiert trotz allem eine Reihe noch offener Fragestellungen, die sich 
ausschließlich im Humanversuch beantworten lassen. Allen voran stehen dabei die Fragen nach 
der Sehwahrnehmung, die mittels elektrischer Stimulation der Netzhaut hervorgerufen wird, 
und nach dem Nutzen, den der blinde Patient von diesem künstlich erzeugten Reiz hat. Alle 
weiteren damit verbundenen Fragestellungen, beispielsweise nach günstigen 
Stimulationsmustern oder nach benötigter Anzahl, optimalem Abstand und idealer Größe der 
Stimulationselektroden, können ebenfalls nur über Versuche am Menschen geklärt werden. 
Gleiches gilt natürlich auch für das im Zusammenhang mit künstlichem Sehen noch relativ 
unerforschte Gebiet der Neuroplastizität. Aber auch eine scheinbar einfachere Aufgabe, wie die 
Bestimmung von definierten Stimulationsschwellenwerten, kann nur im Humanversuch sicher 
gelöst werden, da das Verhalten gesunder Tierretinae nur schwer auf das Verhalten der 
degenerierten menschlichen Retina übertragbar ist. 
Zwar beschäftigt sich mittlerweile eine Vielzahl psychophysischer Experimente mit dem Thema 
des künstlichen Sehens [247, 297-299] und es existieren sogar Simulationsmodelle für die 
Signalverarbeitung innerhalb der Retina [300-302], die Aussagekraft solcher Ergebnisse ist 
jedoch eher begrenzt. So wurden bei den Studien zum Cochleaimplantat günstige 
Stimulationsmuster eher im „Trial and Error“ Prinzip gefunden, als durch Vorüberlegungen und 
Simulationsmodelle [55] und alle auf psychophysischen Experimenten basierenden Vorhersagen 
erwiesen sich als ungeeignet. Erst die chronische Implantation brachte hier gesicherte 
Erkenntnisse und es ist davon auszugehen, dass gleiches auch bei den Retinaimplantaten der Fall 
sein wird [51]. Man darf zudem nicht vergessen, dass das Sehen mit einer Prothese anders ist als 
natürliches Sehen und der Patient das Sehen mit der Prothese erst erlernen muss. Letztendlich 
evaluiert damit der Patient das System. 
7.3.2 Patientenauswahl 
Nach Einreichung des vollständigen Studienprotokolls und Erhalt des positiven Votums der 
Ethikkommission wurde die chronische Implantationsstudie begonnen, wobei zunächst 
geeignete RP Patienten identifiziert und rekrutiert werden mussten. Als Studienteilnehmer 
wurden gesetzlich blinde Personen im Alter von 18 bis 80 Jahren in Betracht gezogen, die auf 
ihrem besseren Auge über weniger als 2% Sehvermögen verfügten und im Verlauf ihres Lebens 
die Fähigkeit zu lesen erworben hatten. Durch letzteres Kriterium wurden alle Personen 
ausgeschlossen, die nicht über ein vollständig ausgebildetes visuelles System verfügen, was bei 
besonders früher Erblindung im Alter von weniger als 6 Jahren der Fall sein kann [128]. Von der 
Studie ausgeschlossen wurden zudem Patienten, die neben Retinitis Pigmentosa an einer 
anderen schweren Augenerkrankung oder aber einer schweren Allgemeinerkrankung litten 
sowie Personen, bei denen mit Ausnahme einer Kataraktoperation bereits ein chirurgischer 
Eingriff am betroffenen Auge durchgeführt worden war. Desweiteren war eine Studienteilnahme 
bei bestehender Schwangerschaft und bei gleichzeitiger Teilnahme an einer anderen Studie 
nicht möglich. 
Nach Analyse der Patientendatenbanken konnte unter Berücksichtigung der Ein- und 
Ausschlusskriterien eine Reihe potentieller Probanden für die klinische Studie rekrutiert werden. 
Diese Personen wurden jedoch zunächst weiteren Tests unterzogen, um ihre Eignung für die 
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Studie und dabei insbesondere für die bevorstehenden Stimulationsversuche zu überprüfen. 
Unter anderem wurde hierzu der Ablauf einer Stimulationssitzung geprobt und in diesem 
Zusammenhang das Verständnis der Probanden für den Versuchsablauf und für die während der 
Stimulation aufkommenden Fragestellungen untersucht. Darüber hinaus wurde mit Hilfe eines 
speziellen Ein-/Ausgabegerätes (TSA) das Wahrnehmungs- und Differenzierungsvermögen in 
Bezug auf taktile Reize getestet, wobei hier insbesondere die Qualität der 
Wahrnehmungsbeschreibung und die Reaktionsgeschwindigkeit von Interesse waren. 
Nach Abschluss des präoperativen Patienten-Trainings wurden insgesamt sechs Probanden, vier 
Frauen und zwei Männer im Alter von 40 bis Jahren, in die Humanstudie aufgenommen. 
Entsprechend des klinischen Prüfplans waren dies alles Patienten mit Retinitis Pigmentosa, die 
im Laufe der Jahre an ihrer Erkrankung gesetzlich erblindet waren. 
7.3.3 Implantation 
Als Vorbereitung auf die Implantation des EPI-RET-3-Systems wurde zunächst mittels 
Vitrektomie der Glaskörper und im Anschluss daran die Intraokularlinse entfernt, wobei es sich 
in einigen Fällen bereits um eine Kunstlinse handelte, die zu einem früheren Zeitpunkt im 
Rahmen einer Kataraktoperation eingesetzte worden war. Dieser Zustand ist nicht 
ungewöhnlich, da sich bei etwa der Hälfte aller RP-Patienten im Erwachsenenalter zusätzlich 
eine Linsentrübung entwickelt, welche den Lichteinfall reduziert und damit das noch verbliebene 
Sehvermögen weiter verringert [2, 29]. Im Anschluss an die vorbereitenden Maßnahmen wurde 
das Implantat durch einen ca. 11 mm langen Hornhautschnitt mit der Empfängerspule voran in 
das Auge eingeführt und sicher hinter der Iris positioniert. Der Empfangsteil wurde über zwei an 
den Fadenösen befestigte nichtresorbierende Fäden transskleral verankert. Danach wurde das 
Elektrodenarray auf der Netzhautoberfäche positioniert und mit zwei Netzhautnägeln, im 
Langloch und in der endständigen Öse, am hinteren Augenpol fixiert. Nachdem sämtliche 
Inzisionen verschlossen worden waren, wurde abschließend in fünf von sechs Fällen eine 
Lufttamponade installiert, in einem Fall musste wegen einer partiellen Netzhautablösung 
(PVR - proliferative Vitreoretinopathie) eine Tamponade aus Silikonöl verwendet werden. 
Das Implantatdesign mit flexibler Silikonverkapselung und halbkreisförmig platzierten 
elektronischen Komponenten war zwar ursprünglich für ein Falten des Empfangsteiles und damit 
für einen möglichst kleinen Hornhautschnitt ausgelegt worden, um einer etwaigen Beschädigung 
des Implantates vorzubeugen, wurde im Rahmen dieser ersten klinischen Studie jedoch auf das 
Falten verzichtet, weshalb zum Implantieren des Empfangsteiles ein mit 11 mm verhältnismäßig 
großer kornealer Zugang erforderlich war. Im postoperativen Verlauf zeigte sich dennoch eine 
sehr gute und terminentsprechende Wundheilung mit reizfreiem Befund, nur bei einer Patientin 
wurde am zweiten postoperativen Tag ein deutlicher Vorderkammerreiz mit Hypopyon 
festgestellt. Eine bakterielle Kontamination konnte als Ursache aber ausgeschlossen werden und 
durch entsprechende medikamentöse Behandlung heilte der Reizzustand innerhalb weniger 
Tage ab und das Implantat konnte für die geplante Dauer im Auge belassen werden. 
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In allen sechs Fällen befand sich der IOL-Anteil des Implantates, wie in der linken Aufnahme von 
Abbildung 7.8 zu sehen, in stabiler Position hinter der Iris. Ebenso verblieben das 
Elektrodenarray und die Netzhautnägel in der ursprünglichen Lage auf der Netzhaut (siehe 
rechtes Bild von Abbildung 7.8).  
7.3.4 Stimulation 
Innerhalb der vierwöchigen klinischen Erprobungsphase wurden die Implantate an jeweils drei 
Versuchsterminen (Tag 7, 14 und 27 post OP) in Betrieb genommen und die Netzhaut der 
Patienten für etwa eine Stunde elektrisch stimuliert. An jedem der drei Termine war die 
Implantataktivierung erfolgreich und die durch elektrische Stimulation hervorgerufenen 
optischen Wahrnehmungen konnten dokumentiert werden. 
Stimulationssetup 
Für die Humanversuche wurde das bereits im Tierversuch eingesetzte und in Abbildung 7.5 
gezeigte Stimulationssetup um einen speziellen Stirngurt erweitert, an dem die verkapselte 
Sendespule befestigt und bezüglich des behandelten Auges ausgerichtet werden kann. 
Desweiteren wurde für den netzunabhängigen Stimulationsbetrieb eine batteriegestützte 
Energieversorgung der Sendeeinheit realisiert, die zusammen mit Sender und Anpassschaltung 
in einem Gehäuse untergebracht ist. Mit dem ebenfalls über Akkus versorgten Notebook ist 
damit eine netzunabhängige Energieversorgung über mehr als 8 Stunden gesichert. Die für den 
Implantatbetrieb im Humanversuch eingesetzten technischen Komponenten sind in Abbildung 
7.9 dargestellt. 
        
Abbildung 7.8: Klinischer Befund eine Woche nach der Implantation. Vorderer Augenabschnitt
mit hinter der Iris liegender Empfangsspule (links), mit 2 Netzhautnägeln am 
hinteren Augenpol befestigtes Elektrodenarray (rechts) [Quelle: Prof. Walter, 
Augenklinik UK Aachen]. 
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Zur Ansteuerung der Sendeeinheit und zur automatisierten Protokollierung der 
Stimulationssitzung wurde eine PC-basierte Softwareumgebung mit einer auf schnelle 
Bedienung und Verständlichkeit ausgelegten grafischen Benutzeroberfläche entwickelt. Ein Bild 
dieser Bedienoberfläche ist auf dem Computerbildschirm in Abbildung 7.5 zu sehen. Mit Hilfe 
der Software können zum einen die beiden Implantattypen mit StE9- und StE25-Stimulatorchip 
programmiert und zudem Zusatzmodule wie das bereits beim Patiententraining eingesetzte 
Gerät für taktile Stimulation & Antworten (TSA) angesteuert werden. Die Programmierung der 
Implantate erfolgt dabei über Stimulationsmuster, die in textbasierten Dateien hinterlegt sind 
und mittels eines implementierten Übersetzersystems (Compiler-Stack) interpretiert und auf 
Gültigkeit überprüft werden. Darüber hinaus wird im Rahmen einer Sicherheitsüberprüfung die 
Ladungsbalance aller biphasischen Stimulationspulse sichergestellt und eine ungleiche Anzahl 
von Stimulations- und Gegenelektroden unterbunden, was ebenfalls zur Einhaltung der 
Ladungsbalance beiträgt. Durch eine spezielle Stimulationsdatei ermöglicht die Software zudem 
die elektrochemische Aktivierung der Stimulationselektroden mit Hilfe des 
Stimulationsmikrochips (siehe Kapitel 6.5.3). 
Um die elektrische Funktionalität der Implantate auch ohne die Rückmeldungen der Patienten 
überprüfen zu können, wurden die vom Implantat erzeugten Stimulationspulse über 
Bindehautelektroden abgeleitet und mittels eines Messsystems visualisiert. Das Ergebnis einer 
solchen Messung, ein sogenanntes Stimulationsartefakt, ist auf dem Computerbildschirm in 
Abbildung 7.10 zu sehen. Das Foto zeigt desweiteren einen der Studienteilnehmer mit 
aufgesetztem Stirngurt, positionierter Sendespule und mittels Klebeband fixierten 
konjunktivalen Ableitelektroden sowie die Senderbox und ein Oszilloskop zur Überprüfung der 
Senderfunktion. 
Abbildung 7.9: Technische Komponenten für den Implantatbetrieb im Humanversuch.
Notebook (rechts), Box mit Sendeeinheit, Anpassschaltung und Batterien 
(Mitte), Stirngurt mit Sendespule (links) [Quelle: FHG IMS]. 
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Abbildung 7.10: Stimulationssetup mit Studienteilnehmer. Auf dem Notebook ist ein an der 
Bindehaut abgeleitetes Stimulationsartefakt zu erkennen [Quelle: FHG IMS]. 
Ergebnisse der Stimulationssitzungen 
Bei allen im Folgenden beschriebenen Stimulationsszenarien wurden biphasische und 
ladungsbalancierte Rechteckpulse verwendet (siehe Abbildung 4.6), da diese verglichen mit 
anderen Pulsformen die geringsten Zell- bzw. Gewebeschäden verursachen [303]. Aus 
physiologischen Gründen war zudem die erste Pulsphase immer kathodisch (negativ) [78] und 
die Interpulspause mit 14 µs auf den kleinstmöglichen Wert des Stimulationsmikrochips 
eingestellt. Die Pulse wurden, wie in Abbildung 7.6 angedeutet, in Form von Pulssequenzen mit 5 
Pulsen und 100 Hz, bzw. mit 10 Pulsen und 20 Hz Pulsfrequenz ausgegeben. Stimuliert wurde 
immer zwischen unmittelbar benachbarten Elektroden. 
Im Rahmen der Stimulationssitzungen wurde zunächst überprüft, ob mit den Implantaten 
optische Reize (Phosphene) bei den Patienten auslösbar waren. Dieser als primäres Ziel der 
Humanstudie definierte Nachweis der Stimulation konnte bei allen Studienteilnehmern erbracht 
werden, d.h. bei allen Teilnehmern wurden durch die elektrische Stimulation mit dem 
implantierten EPI-RET-3-System visuelle Wahrnehmungen ausgelöst. Da bei drei Patienten der 
grundlegende Stimulationsnachweis verhältnismäßig schnell gelang, wurden mit ihnen 
weitergehende Wahrnehmungsabfragen durchgeführt, wobei zuerst untersucht wurde, mit 
welchen der 25 Elektroden Phosphene ausgelöst werden konnten. Bei zwei Studienteilnehmern 
waren mit 16 bzw. 21 Elektroden optische Reize produzierbar, bei einem Patienten wurden 
lediglich 12 der insgesamt 25 Elektroden getestet, diese jedoch alle erfolgreich. Im weiteren 
Verlauf der Wahrnehmungstests wurde nun der Einfluss von Pulsweite und Pulshöhe auf die 
Reizauslösung untersucht. Das Ergebnis dieses Tests ist in Abbildung 7.11 für einen der drei 
Patienten grafisch dargestellt. Grün markiert sind Wertekombinationen, bei denen mit der 
Farbskalierung entsprechender Häufigkeit Sehwahrnehmungen ausgelöst werden konnten, rot 
markiert sind Parameterkombinationen, bei denen keine Sehwahrnehmung festgestellt wurde. 
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Abbildung 7.11: Bestimmung des Stimulationsschwellenwertes für Patient 1. Im Versuch wurden 
logarithmisch gestufte Amplituden sowie Pulsweiten eingesetzt [304]. 
Bei Patient 1 und 3 konnten visuelle Wahrnehmungen bereits mit Strömen von 6.4 µA ausgelöst 
werden, bei Patient 2 waren sogar nur 3.2 µA, was dem niedrigsten einstellbaren Wert des 
verwendeten Stimulationsmikrochips entspricht, erforderlich. Die Pulsweiten und damit die 
Ladungsdichten für eine erfolgreiche Stimulation waren für die drei Patienten hingegen sehr 
unterschiedlich. So berichtete Patient 1 erst ab Pulsweiten von 95 µs und damit ab 
Ladungsdichten von 7,8 µC/cm2 zuverlässig über visuelle Wahrnehmungen, bei den Patienten 2 
und 3 lagen die Pulsweiten, ab denen zuverlässig Phosphene ausgelöst wurden, bei 446 µs bzw. 
27 µs, was Ladungsdichten von 18,2 µC/cm2 und 2,2 µC/cm2 entspricht. Auffallend ist hierbei, 
dass der untere Grenzwert für die Pulsweite scheinbar unabhängig von der Amplitude ist, bzw. 
die Pulsweite einen viel größeren Einfluss auf die Wahrnehmungsschwelle hat als die 
Pulsamplitude (siehe Abbildung 7.11). In jedem Fall liegen alle zur erfolgreichen Stimulation 
benötigten Ladungsdichten deutlich unterhalb des sicheren Ladungstransferlimits von 
Iridiumoxid, welches in [295] mit 1 mC/cm2 angegeben wird. Verglichen mit Ergebnissen der 
Second Sight Gruppe, die in [145] einen minimalen Schwellenwert von 13,2 µC/cm2 publizieren, 
liegt die mit dem EPI-RET-3-Implantat erzielte minimale Wahrnehmungsschwelle von 2,2 µC/cm2 
um ein Vielfaches niedriger und selbst der mittlere Wert von 9.4 µC/cm2 liegt etwas darunter. 
Zusammen mit der Vielzahl positiv getesteter Elektroden deutet dies auf einen sehr guten 
Kontakt zwischen Netzhaut und Stimulationselektroden hin, der vor allem auf die 
dreidimensionale Struktur der Elektroden zurückzuführen ist. 
Zusätzlich zu den auf einzeln aktivierten Elektrodenpaaren basierenden quantitativen 
Wahrnehmungsabfragen wurden im Rahmen der noch zur Verfügung stehenden 
Stimulationszeit auch Versuche zur Mustererkennung mit ausschließlich qualitativem Ergebnis 
durchgeführt. Die Rückmeldung der Patienten erfolgte hierbei über verbale Beschreibung der 
erzeugten Stimulationseindrücke und nicht wie bei den quantitativen Tests durch das Drücken 
von Antworttastern oder durch einfache Ja/Nein-Antworten. Die Musterdarstellung erfolgte 
durch simultane Aktivierung mehrerer Elektrodenpaare, wobei zur Erzeugung der einfachen 
Muster ausschließlich Elektroden verwendet wurden, mit denen zuvor reproduzierbar 
Phosphene ausgelöst werden konnten. Hinsichtlich qualitativer Aspekte der Sehwahrnehmung 
berichteten die Patienten abhängig von den applizierten Pulsweiten bzw. Stromamplituden über 
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verschiedene Helligkeiten oder Liniendicken. Bezüglich der wahrgenommenen Formen wurden 
unter anderem Punkte, Linien, Bögen und Kreise geschildert. Auch konnten die Patienten 
verschieden orientierte Muster unterscheiden und dabei grobe Richtungsangaben sowie relative 
Positionsangaben machen. Wurden Elektrodenpaare mit unterschiedlichem Abstand aktiviert, 
dann entsprach der im Gesichtsfeld wahrgenommene Abstand etwa dem erwarteten Wert. 
Neben unterschiedlichen Formen und Helligkeiten wurden ferner die Farben blau, gelb, rot, grün 
und weiß wahrgenommen [304]. 
Abbildung 7.12: Aktivierte Stimulationselektroden zur Musterwahrnehmung und qualitative 
Wahrnehmung der Studienteilnehmer. 
Bei insgesamt drei Patienten konnten neben dem primären Ziel, dem allgemeinem Nachweis der 
Stimulation, auch sekundäre Stimulationsziele erreicht werden. Zu diesen zählen unter anderem 
die Aktivierbarkeit einzelner Elektroden, die Bestimmung von Wahrnehmungsschwellen und die 
Ermittlung qualitativer Wahrnehmungsaspekte wie Helligkeit, Farbe, Form und Orientierung. Für 
weitergehende Tests, insbesondere zur systematischen Untersuchung der Mustererkennung, 
wären eine häufigere Inbetriebnahme der Implantate und damit eine deutlich längere 
Studiendauer erforderlich gewesen. Dies war jedoch unter Berücksichtigung des 
Medizinproduktegesetzes nicht im Studienprotokoll vorgesehen. 
7.3.5 Explantation und Follow-Up 
Vier Wochen nach der Implantation erfolgte die Explantation der EPI-RET-3-Systeme, welche in 
allen 6 Fällen erfolgreich und komplikationsfrei durchgeführt werden konnte. Das 
Elektrodenarray wurde sicher von der allseits anliegenden Netzhaut abgelöst, wobei die 
Netzhautnägel teilweise am Ort verblieben, zum Teil aber auch mobilisiert und entfernt werden 
konnten. Die Lösung des Empfangsteiles erforderte zunächst das Freipräparieren der Fadenösen 
und erfolgte anschließend unter vorsichtiger Drehbewegung. Die Implantate wurden dann über 
den wiedereröffneten Hornhautschnitt geborgen und die Augen mit einer Gasendotamponade 
aufgefüllt. In einem Fall wurde das Auge mit Silikonöl statt mit Gas gefüllt, da sich unter einem 
der Nägel eine proliferative Membran gebildet und deren Entfernung zu einem Netzhautdefekt 
geführt hatte. Die im Rahmen der 6-monatigen Nachbeobachtungsphase durchgeführten 
Kontrolluntersuchungen zeigten einen guten und terminentsprechenden Heilungsverlauf [305] 
und auch in der nach 2 Jahren erfolgten Nachuntersuchung wurden keine den Heilungsverlauf 
betreffenden Probleme festgestellt [306]. In Abbildung 7.13 sind der vordere Augenabschnitt 
und die Netzhaut mit den verbliebenen Skleranägeln vier Wochen nach der Explantations-OP zu 
sehen. 
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7.3.6 Histologie 
Nachdem die EPI-RET-3-Implantate im Rahmen der klinischen Studie bei insgesamt 6 RP-
Patienten implantiert, elektrisch getestet und nach Ablauf von 4 Wochen wieder explantiert 
worden waren, wurden zur Feststellung des Zellbewuchses rasterelektronenmikroskopische 
Untersuchungen im Bereich des Elektrodenarrays durchgeführt. Hierbei wurde ein mäßiger 
Bewuchs der regelrecht erhaltenen Explantate durch ortsständige retinale Gliazellen festgestellt, 
welcher als erwartet und akzeptabel eingestuft wurde. Die REM-Aufnahmen eines explantierten 
EPI-RET-3-Elektrodenarrays sind in Abbildung 7.14 dargestellt. 
 
      
Abbildung 7.13: Klinischer Befund vier Wochen nach der Explantation. Reizfreie Aphakie, die 
Hornhaut mit Einzelknopfnähten verschlossen (links), verbliebene Skleranägel 
mit zirkulär anliegender Netzhaut (rechts) [Quelle: Prof. Walter, Augenklinik UK 
Aachen]. 
        
Abbildung 7.14: REM-Untersuchung des Elektrodenarrays (links) und einer einzelnen 
Stimulationselektrode (rechts) nach vierwöchigem Einsatz bei einem Patienten 
mit Retinitis Pigmentosa [Quelle: Dr. Sellhaus, Neuropathologie UK Aachen]. 
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8 Zusammenfassung und Ausblick 
8.1 Zusammenfassung 
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde eine vollständig in das Augeninnere implantierbare 
epiretinale Sehprothese entwickelt, hergestellt und nach erfolgreicher Zulassung zum 
Medizinprodukt in einer klinischen Versuchsreihe an blinden RP Patienten getestet. 
Die Implantate wurden dabei in einem zweistufigen Prozess, aufgeteilt in Waferlevelfertigung 
sowie Aufbau- und Verbindungstechnik, hergestellt. Zunächst wurden hierzu mittels 
Dünnfilmtechnik flexible Basisstrukturen aus Polyimid, Parylen, Gold und Iridiumoxid gefertigt 
und nach dem Ablösen vom Trägersubstrat durch Mikroaufbautechniken zu elektrisch 
funktionsfähigen Systemen montiert. Anschließend wurden die Aufbauten partiell mit Silikon 
verkapselt. Trotz der universitären Herstellungsbedingungen wurde sowohl bei der 
Waferlevelfertigung, als auch bei der manuellen Aufbau- und Verbindungstechnik eine sehr hohe 
Qualität der Implantate erreicht, was unter anderem durch Entwicklung neuer Prozesse bzw. 
Prozessoptimierung, vor allem aber durch eine umfangreiche Prozesskontrolle erreicht wurde. 
Mit Hilfe der genannten Maßnahmen wurde eine ausreichend hohe Ausbeute erzielt, um den 
relativ großen Bedarf der klinischen Studie zu decken, welcher sich aus den umfangreichen in-
vitro und in-vivo Vorversuchen ergab. 
Zusammen mit dem ausgereiften Design und der Auswahl geeigneter Materialien wurde so ein 
biokompatibles und mechanisch wie elektrochemisch stabiles Implantat hergestellt, welches 
zum einen die Zytotoxizitätstests ohne Einschränkung bestand und zum anderen in 
Tierversuchen erfolgreich implantiert und in Betrieb genommen werden konnte. In einem Tier 
wurde dabei eine Betriebsdauer von fast drei Jahren erreicht. Während der klinischen 
Humanstudie konnte das Implantat bei allen sechs Patienten innerhalb einer OP-Zeit von etwa 
zwei Stunden erfolgreich implantiert und nach Studienende komplikationsfrei wieder explantiert 
werden. In allen Fällen war das EPI-RET-3-Implantat dabei nach der Implantation voll 
funktionsfähig und seine elektrische Funktion sowie seine Verträglichkeit wurden über die 
vierwöchige Verweildauer erfolgreich nachgewiesen. Ein Grund für die sehr gute Verträglichkeit 
der Implantate ist die vollständige Implantierbarkeit, die eine permanente Perforierung der 
Augenhülle verhindert und dadurch das Risiko eines zu niedrigen Augeninnendruckes sowie die 
Gefahr intraokularer Infektionen minimiert. 
Durch die elektrische Stimulation der Netzhaut mit dem EPI-RET-3-Implantat wurden bei allen 
Studienteilnehmern visuelle Wahrnehmungen ausgelöst, womit das primäre Ziel der klinischen 
Studie erreicht wurde. Neben dem allgemeinen Nachweis der Stimulation konnten bei drei 
Patienten zudem weitergehende Erkenntnisse gewonnen werden. Diese als Sekundärziele 
definierten Ergebnisse umfassen die Aktivierbarkeit einzelner Elektroden, die Bestimmung der 
Wahrnehmungsschwelle sowie qualitative Aspekte der Wahrnehmung in Form von Kontrast, 
Orientierung und Farbe. Dass die im Rahmen dieser Tests ermittelten 
Wahrnehmungsschwellenwerte durchweg sehr niedrig waren, lässt sich vor allem über einen 
sehr guten Kontakt zwischen Netzhaut und Stimulationselektroden und damit über die 
dreidimensionale Form der Elektroden erklären. Hierdurch ist eines der Hauptziele der 
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Implantatentwicklung, die Minimierung der zur Stimulation benötigten Ladungsdichten und 
damit die Verhinderung oder zumindest Reduzierung von Elektroden- und Gewebeschäden, 
erreicht. Desweiteren ist mit niedrigen Ladungsdichten eine gezieltere Stimulation, d.h. die 
Anregung einer geringeren Zahl von Neuronen und somit eine bessere Stimulationsauflösung, 
möglich. 
Einer der Schwerpunkte bei der Implantatherstellung war die Beschichtung der 
dreidimensionalen Elektrodenstrukturen mit Iridiumoxid. Diese in einem reaktiven 
Sputterprozess abgeschiedenen hochporösen und auf maximale Ladungsspeicherkapazität 
optimierten Funktionsschichten wurde im Rahmen der Arbeit elektrochemisch aktiviert und 
mittels CV- sowie EIS-Messungen charakterisiert. Hierbei wurden kathodische 
Ladungsspeicherkapazitäten von bis zu 312 mC/cm2 erzielt, Impedanzen von weniger als 4,8 kΩ 
bei einer Frequenz von 1 kHz gemessen und Grenzfrequenzen von gerade mal 4,8 Hz bestimmt. 
Darüber hinaus konnte gezeigt werden, dass eine Aktivierung der Elektroden nicht nur über 
Zyklovoltametrie, sondern auch mit Hilfe des Stimulationsmikrochips und damit am fertig 
aufgebauten und verkapselten Implantat möglich ist. Durch Langzeitversuche konnte zudem 
nachgewiesen werden, dass die Elektroden auch nach 200 Stunden ununterbrochener 
Stimulation mit maximaler Amplitude keinerlei Degenerationserscheinungen aufweisen. 
Einen zweiten Schwerpunkt bei der Implantatherstellung aber auch bei dessen Entwicklung 
bildete die galvanisch abgeschiedene Mikrospule, die wegen ihrer planaren Bauweise eine 
gemeinsame Integration von Empfangselektronik und Empfangsspule in den IOL-Teil 
(Intraokularlinse) des Implantates ermöglicht und dadurch den auf der Netzhaut befindlichen 
Implantatteil auf ein Minimum reduziert. Die auf Basis der geometrischen und elektrischen 
Randbedingungen entworfene Spule wurde nach ihrer Herstellung elektrisch charakterisiert, und 
der Einfluss von Prozessschwankungen auf die Spulenparameter wurde untersucht. Hierbei 
zeigten sich bezüglich Induktivität, Kapazität, Resonanzfrequenz und Gleichstromwiderstand 
gute Übereinstimmungen zwischen den Messgrößen und den zuvor berechneten Werten, und 
auch die Schwankung zwischen verschiedenen Spulen war bei diesen Kenngrößen 
verhältnismäßig gering. Als ein besonders kritischer Faktor stellte sich hingegen die deutlich vom 
Designmaß abweichende Breite der Spulenwindungen heraus, die durch den zur Formgebung 
der dreidimensionalen Elektrodenstrukturen benötigten Image-Reverse-Fotolack hervorgerufen 
wird und einen stark verringerten Abstand der einzelnen Spulenwindungen verursacht. Trotz des 
für die Spulenherstellung eher ungeeigneten Fotolackprozesses wurden akzeptable 
Widerstands- und Gütewertewerte bei den Empfangsspulen erreicht, wodurch diese 
uneingeschränkt für die klinische Studie geeignet waren. 
8.2 Ausblick 
8.2.1 Fortsetzung der klinischen Studie 
Aufgrund der begrenzten Implantationsdauer von vier Wochen konnten bezogen auf die 
Wahrnehmungsuntersuchungen nur einige grundlegende Fragestellungen beantwortet werden, 
eine systematische Untersuchung zur Muster- und Bewegungserkennung war im Rahmen dieser 
Studie jedoch nicht möglich. Auch konnten wegen der begrenzten Studiendauer keine 
Erkenntnisse über den zeitlichen Verlauf der Wahrnehmungsschwellenwerte gewonnen werden. 
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Um diese und andere Ziele zu erreichen, müssen weitere Humanversuche mit deutlich längerer 
bzw. gegebenenfalls unbegrenzter Implantationsdauer und häufigerer Inbetriebnahme 
durchgeführt werden. In diesem Zusammenhang ist dann auch der Einsatz einer an das 
Implantatsystem angebundenen Kamera und damit die selbstständige Verwendung des Systems 
im häuslichen Umfeld der Patienten möglich und sinnvoll. 
8.2.2 Implantatentwicklung 
Unabhängig von weiterführenden Humanversuchen sind bei der Entwicklung der nächsten 
Implantatgeneration einige technische Änderungen erforderlich, die in erster Linie die 
Implantatelektronik betreffen. An erster Stelle steht dabei die Erhöhung der Elektrodenzahl und 
somit eine Neuentwicklung der integrierten Stimulationselektronik. Um auch den nachfolgenden 
Implantatgenerationen mit stetig steigenden Elektrodenzahlen gerecht zu werden und dabei die 
Wiederverwendbarkeit der neuen Stimulatorchips zu gewährleisten, muss die Ansteuerung 
dieser Mikrochips über ein Bussystem erfolgen, welches eine Kaskadierung mehrerer Chips und 
damit eine sukzessive Erhöhung der Elektrodenzahl ermöglicht. Da die Anzahl an Leiterbahnen 
zur Verbindung von Elektrodenarray und Stimulationselektronik zudem durch die Größe des 
Mikrokabels begrenz wird, ist ein Remote-Konzept [120], wie es beim EPI-RET-3-Implantat 
verwendet wurde, zukünftig nicht mehr möglich und es muss stattdessen ein modulares Konzept 
[120] zum Einsatz kommen, bei dem die einzelnen Implantatkomponenten ihrer Aufgabe 
entsprechend und somit räumlich voneinander getrennt platziert werden. Für die 
Stimulationselektronik bedeutet dies die Platzierung in unmittelbarer Nähe der Elektroden, was 
vor allem aus Fertigungstechnischer Sicht einige Änderungen mit sich bringt. Denn um die 
Flexibilität des Implantates im Bereich der Netzhaut zu gewährleisten, müssen auch die 
Mikrochips flexibel sein, was nur durch rückseitiges Schleifen bzw. Ätzen auf eine Dicke von etwa 
20 µm erreicht werden kann. Solch dünne Chips lassen sich allerdings nicht mehr mittels 
Ultraschallkompressionsbonden montieren, sondern erfordern einen speziellen Lötprozess. 
Sowohl für die Chipdünnung als auch für den biokompatiblen Lötprozess auf Gold-Zinn-Basis 
sind die grundlegenden Vorarbeiten bereits geleistet worden [307]. Um eine mögliche 
Schädigung der Stimulationselektroden und der Netzhaut auszuschließen, sollte die neu zu 
entwickelnde Stimulationselektronik auch grundlegende potentiostatische Funktionen besitzen, 
durch welche unter anderem die Einstellung eines definierten Elektrodenpotenzials in Form 
einer Biasspannung oder das gezielte Entladen einer Elektrode ermöglicht wird. Desweiteren 
sollten im galvanostatischen Betrieb obere und untere Spannungsgrenzen einstellbar sein, um 
jegliche Form von Elektrolyse zu unterbinden. Denkbar wäre auch eine einfache 
Impedanzmessfunktion, mit Hilfe derer der Zustand der Stimulationselektroden, ihr Abstand zur 
Netzhaut und ihr Zellbewuchs charakterisiert werden könnten [202, 308]. Sollten sich die in-vivo 
Stimulationseigenschaften mit der Zeit verändern, ist ansonsten nur schwer feststellbar, ob 
diese Veränderungen durch Bindegewebskapselung, Elektrodenverschlechterung oder 
Schwellenwerterhöhung der Neuronen zustande kommen [78]. 
Bezüglich der Empfangselektronik sollten Daten und Energieübertragung auf jeden Fall in 
getrennten Frequenzbereichen erfolgen, da der Schwingkreis zur Datenübertragung relativ 
breitbandig ausgelegt sein und somit eine niedrige Güte aufweisen muss, der zur 
Energieübertragung benötigte hingegen sehr schmalbandig mit möglichst hoher Güte [145, 251]. 
Zur Verringerung der Störanfälligkeit ist es darüber hinaus ratsam, die Daten im FSK-Verfahren 
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(Frequency Shift Keying) auf das Trägersignal zu modulieren und nicht wie bisher mittels ASK. 
Sollen, wie weiter oben vorgeschlagen, Messfunktionen mit in die Stimulationselektronik 
integriert werden, ist außerdem ein Rückkanal erforderlich. Dieser würde überdies zur 
Funktionskontrolle der Implantatelektronik sowie zur Leistungsanpassung des Senders genutzt 
werden können, wobei letztgenannte Funktion den zur Spannungsregelung eingesetzten 
Shuntregler, welcher überschüssige Sendeleistung in Wärme umsetzt, entlasten und die vom 
Implantat erzeugte Wärme auf diese Weise verringern würde. Da im Rahmen einer 
kommerziellen Produktzulassung die vom Gesetzgeber zugelassenen Frequenzbereiche exakt 
eingehalten werden müssen, ist zum Ausgleich von Fertigungstoleranzen eine 
Einstellmöglichkeit der Empfangsschwingkreise vorzusehen, die idealerweise über im 
Empfangschip integrierte Kondensatorbänke realisiert wird. 
8.2.3 Grundlagenforschung 
Parallel zur Entwicklung neuer Implantatgenerationen muss aber auch noch eine ganze Reihe 
grundlagenwissenschaftlicher Fragestellungen beantwortet werden, sodass es auch in diesem 
Bereich unzählige Forschungsmöglichkeiten gibt. Im Folgenden sind drei dieser Themen kurz 
dargestellt. 
Neue Elektrodenkonzepte 
Die zurzeit von nahezu allen Forschergruppen eingesetzten planaren Stimulationselektroden 
erfordern aufgrund ihres verhältnismäßig großen Abstandes zu den Zielneuronen relativ hohe 
Ladungsdichten für eine erfolgreiche Stimulation. Durch diese recht hohen Ladungsdichten und 
die begrenzte Ladungstransferkapazität der eingesetzten Elektrodenmaterialien ist daher mit 
konventionellen planaren Elektroden ein Sehschärfeäquivalent nicht größer als 0,05 zu erreichen 
[106]. Bei den kommenden Implantatgenerationen kann man dem Problem noch mit den im 
Rahmen dieser Arbeit entwickelten dreidimensionalen Elektrodenstrukturen und mit der auf 
maximalen Ladungstransfer optimierten IrOx-Beschichtung begegnen, bei stetig steigender 
Elektrodenzahl sind aber auch diese Maßnahmen irgendwann nicht mehr ausreichend und man 
wird zu penetrierenden Elektrodenkonzepten mit hoher Packungsdichte, d.h. zu intraretinaler 
Stimulation übergehen müssen. Auf diese Weise ließe sich der Abstand zwischen aktiver 
Elektrodenfläche und Zielneuronen minimieren, was geringere Wahrnehmungsschwellenwerte 
und damit kleinere bzw. mehr Elektroden ermöglicht. Neben einer höheren Auflösung würde 
sich hierdurch auch die Phosphendiskriminierung verbessern. Umgesetzt werden kann dieses 
Konzept zum Beispiel über siliziumbasierte Schaftelektrodenarrays mit integrierter Elektronik. 
Auf jedem Elektrodenschaft können dabei mehrere aktive Elektrodenflächen untergebracht 
werden, sodass zusätzlich eine Stimulation in unterschiedlicher Tiefe und damit in 
unterschiedlichen Schichten der Netzhaut möglich ist. 
Das nächste Ziel wäre dann die weitere Verkleinerung der aktiven Elektrodenfläche, sodass man 
irgendwann in den Bereich der Einzelzellstimulation vordringt und nicht wie mit den zurzeit 
eingesetzten gut 100 µm großen Elektroden hunderte von Zellen auf einmal stimuliert [11]. 
Sollten irgendwann Implantate mit sehr kleinen und extrem dicht gepackten Elektroden zur 
Verfügung stehen, könnte sich jedoch nachteilig auswirken, dass sich gerade an der aus 
Stimulationssicht interessantesten Stelle der Netzhaut, im Bereich der Fovea, nur wenige und in 
Teilen auch gar keine Zielneuronen befinden. 
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Alternative Befestigungsmöglichkeiten 
Um die durch Skleranägel verursachten Traumata an der Netzhaut zukünftig zu vermeiden, aber 
auch um die epiretinale Befestigung großflächigerer Elektrodenarrays zu ermöglichen, werden 
derzeit alternative Fixationsmöglichkeiten entwickelt. Diese basieren zumeist auf der 
biochemischen Modifizierung der Implantatoberfläche und sollen vor allem das verstärkte 
Anhaften des neuronalen Gewebes auf den Elektroden bewirken, aber auch Immunreaktionen 
unterdrücken und damit die Bildung von Narbengewebe verhindern. Neben biochemischen 
Verfahren auf Basis von Polylysin, Laminin oder Lamininpeptid, werden auch mechanische 
Oberflächenmodifikationen, zum Beispiel durch nanostrukturiertes Silizium, bezüglich der 
Zellanhaftung untersucht [80]. 
Im Rahmen des EPI-RET-3-Projektes wurden Versuche durchgeführt, bei denen die 
Elektrodenarrays von Retinaimplantaten mit verschiedenen Proteinkonfigurationen beschichtet 
wurden. Bei in-vitro Versuchen mit Müllerzellkulturen zeigten insbesondere durch 
immobilisiertes Laminin modifizierte Oberflächen eine gute Zellanhaftung [309]. 
Untersuchungen zur Funktionsweise der Retina und zum retinalen Remodeling 
Trotz der klar definierten Lage der Stimulationselektroden konnten die mit den verschiedenen 
Implantatkonzepten (epiretinal, subretinal, indirekt) vorzugsweise stimulierten Zelltypen noch 
nicht eindeutig bestimmt werden. Dies liegt hauptsächlich an den relativ großen Elektroden und 
der damit verbundenen großen Zahl an stimulierten Zellen, jedoch auch an den zum Teil hohen 
Stimulationsströmen, durch welche auch weiter von der Elektrode entfernt und somit in 
anderen Retinaschichten liegende Zellen angeregt werden. Zwar gibt es auch hierzu 
grundlagenorientierte Untersuchungen mit isolierten Netzhäuten [196, 310-312], jedoch sind 
diese, da aufgrund des niedrigeren Schwellenwertes in erster Linie die noch vorhandene 
Fotorezeptoren stimuliert wurden, nur bedingt hilfreich [11]. Doch auch bei Versuchen mit 
degenerierten Netzhäuten [313, 314] wurden bislang ausschließlich einzelne Elektroden oder 
planare Elektrodenarrays zur Stimulation und Ableitung verwendet und somit keine 
Tiefeninformationen aus dem neuronalen Netzwerk gewonnen. 
Ergänzt man die oben beschriebenen dreidimensionalen Schaftelektrodenarrays um zusätzliche 
Ableitelektroden, dann lässt sich mit diesen Systemen auch die Zellaktivität intraretinal 
registrieren und somit die Reaktion der Netzhaut auf elektrische Stimulation untersuchen. Durch 
Stimulation und Ableitmessungen in unterschiedlichen Tiefen der Netzhaut könnte man auf 
diese Weise den Signalpfad und die an der Signalverarbeitung beteiligten Zelltypen bestimmen. 
Hieraus ergeben sich zahlreiche weitere Möglichkeiten, unter anderem die Untersuchung des 
retinalen Degenerationsverlaufes bzw. des retinalen Remodeling. Auch könnten sich Aufschlüsse 
darüber ergeben, inwieweit die elektrische Stimulation einen neuroprotektiven [315, 316] oder 
sogar regenerativen Einfluss [317, 318] auf die degenerierende Netzhaut hat. Bei 
Cochleaimplantaten wurde beispielsweise ein neuroprotektiver Effekt der Stimulation auf die 
Ganglienzellen festgestellt [80].  
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